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Kljucˇne besede: zgornja dihalna pot
obstruktivna apneja med spanjem
obstruktivna zapora žrela
trepetanje mehkega neba
dvojno sklopljen sistem fluid-struktura
mehanoreceptorji respiratornega sistema
prožna stena kanala
Izvlecˇek:
Obstruktivna apneja med spanjem (angl. Obstructive sleep apnoea – OSA) je motnja dihanja v
spanju, ki zaradi vecˇnivojskih vzrocˇnih mehanizmov še ni povsem pojasnjena, kar terja nadalj-
njo pozornost raziskovalcev razlicˇnih strok. S sklopljeno racˇunalniško FSI-simulacijo poskušamo
razložiti pojav trepetanja mehkega neba z uvulo in nastanek obstruktivne zapore žrela pri toku
zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka. Osredinimo se na obmocˇje velofarinksa, kjer je podaj-
nost zgornjih dihal najvišja. V fazi vdiha se zaradi subatmosferskega intraluminalnega tlaka pojavi
oženje žrela, ob izdihu pa se dihalna pot zaradi nadtlaka razširi. Z racˇunalniško simulacijo napo-
vemo socˇasen pojav trepetanja mehkega neba. Frekvenca trepetanja, ki kaže na pojav smrcˇanja,
je enaka 17,8 Hz. Pokažemo, da trepetanje mehkih struktur ni posledica nestabilnosti uporabljene
numericˇne sheme sklopljenja. Ko krajevno skalo opazovanja respiratornega sistema zmanjšamo,
razkrijemo, da je tok fluida dvofazen, mehanski sistem pa dvojno sklopljen. Razvijemo in zgra-
dimo fizikalni eksperiment, ki zajema bistvene karakteristike zgornjih dihal – turbulentni curek in
recirkulacijo toka ter prožno steno, omocˇeno s plastjo kapljevinskega filma. Ugotovimo, da se spo-
sobnost dušenja fluktuacij strižne in tlacˇne obremenitve povecˇa z vecˇanjem debeline, viskoznosti
ali površinske napetosti kapljevinskega filma. S spreminjanjem fizikalnih lastnosti sluzi respira-
tornega sistema bi zato lahko uravnavali stimulus in aktivacijo mehanoreceptorjev ter posredno
vplivali na pojav obstruktivne apneje med spanjem.
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Abstract:
Obstructive sleep apnoea (OSA) is a breathing disorder in sleep with immensely multiscale and
multifactorial etiology. The disorder is not completely understood yet and requires further atten-
tion of researcher in different branches of science. Adopting coupled computational FSI simula-
tion of airflow in human upper airway, an attempt to explain palatal flutter and onset of obstruc-
tive pharyngeal collapse was made. The focus was put on the velopharyngeal region where the
greatest level of upper airway compliance was estimated to occur. It was showed that during the
inspiratory phase of breathing velopharyngeal narrowing due to subatmospheric suction pressure
occurs. Conversely, pharyngeal widening was predicted during the expiration because of the posi-
tive gauge pressure. As the main attribute of snoring, simultaneous soft palate flutter of frequency
17,8 Hz was predicted. It was shown the evaluated vibrations were not because of the unstable-
ness of the used numerical coupling scheme. When the length scale of observation is reduced
the two-phase nature of respiratory fluid flow is exposed. Hence, the twice-coupled system needs
to be analysed. The experimental system was developed and built mimicking the fundamental
characteristics of the respiratory system – turbulent jet, flow recirculation, and liquid-lined com-
pliant wall. It was demonstrated the damping of shear and pressure fluctuations was increased
in consequence of increase in liquid film thickness, viscosity or surface tension. Hence, altering
airway surface liquid physical properties, stimuli and activation of mechanoreceptors could be
modulated affecting the onset of obstructive sleep apnoea.
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We do not know a truth without knowing its cause.
— Aristotle’s Nicomachean Ethics
1
Uvod
Biomehanika je interdisciplinarna veja znanosti, ki jo je Hatze leta 1974 v pismu [1], obja-
vljenem v znanstveni publikaciji Journal of Biomechanics, opredelil z naslednjimi besedami: »Bi-
omehanika je veda, ki z vidika mehanike obravnava gibanje živih bitij.« Biomehanika zagotavlja
ustrezne koncepte in matematicˇna orodja za razumevanje kompleksnega gibanja oziroma kine-
ziologije bioloških sistemov [2]. Za gibanje je potrebna energija, zato samo po sebi ne more
obstajati. Celice, ki so osnovna gradbena in funkcionalna enota vseh živih organizmov, morajo
imeti na razpolago zadostno kolicˇino ustreznih hranil, ki jih pretvorijo v energijo. Energijska pre-
tvorba v procesu aerobnega celicˇnega dihanja ni mogocˇa brez prisotnosti oksidanta – kisika. Kisik
v pljucˇnih mešicˇkih, ki so del respiratornega sistema, iz vdihanega zraka preide v kri. Transport
krvi po telesu se vrši v obtocˇilih. Zrak, kri in tudi limfa, secˇ ter semenska tekocˇina so fluidi, ki se
po njim lastnih transportnih poteh pretakajo po cˇloveškem telesu. Zaradi tega biomehanika ne
obsega zgolj kineziologije telesa, temvecˇ njen pomemben del predstavljajo raziskave transportnih
procesov oziroma dinamike (bioloških) fluidov [3–12]. Ena izmed glavnih znacˇilnosti bioloških
transportnih poti (žil, dihalne poti, secˇnice) je prilagajanje oziroma spreminjanje pretocˇnega pre-
reza. Predpostavka o neskoncˇni togosti mej tokovne domene, ki je upravicˇena v vecˇini obravnav
tako eksternega kot internega toka fluida v inženirski mehaniki, zato ni vecˇ veljavna. Znacˇilnosti
toka fluida v bioloških sistemih so odvisne od interakcije med tokom in obdajajocˇo prožno struk-
turo. Razumevanje te interakcije oziroma sklopljenja je torej lahko kljucˇ do razumevanja mnogih
fizioloških procesov. Osnovna lastnost sklopljenih pojavov so nestabilnosti, ki kljub intenzivnim
raziskavam mehanizmov pri enofaznem pretoku skozi prožne cevi (kot je npr. Starlingov upor)
ostajajo do dolocˇene mere nepojasnjene. Razlog za to je treba iskati predvsem v znacˇilnih neline-
arnostih, ki jih z analiticˇnimi in numericˇnimi orodji težko korektno popišemo. V doktorskem delu
se osredinjamo na obravnavo respiratornega sistema (zgornje dihalne poti) cˇloveka, kot oprede-
limo v nadaljevanju poglavja.
Cˇe želimo kakršen koli fizikalni proces opazovati ali kvantitativno ovrednotiti, moramo do
njega dostopiti. Pri raziskovanju bioloških procesov je še posebej pomembna neinvazivnost po-
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sega, zato je in vivo obravnava tokov v cˇloveškem telesu mocˇno omejena. Konvencionalne eks-
perimentalne metode so bodisi mocˇno invazivne bodisi omogocˇajo izvedbo meritev v omejenem
številu diskretnih tocˇk. Znanstvena literatura s podrocˇja biomehanike [13–18] kaže, da so racˇu-
nalniške simulacije zaradi neinvazivnosti že uveljavljen pristop obravnave toka zraka skozi respi-
ratorni sistem cˇloveka. Metoda ni omejena le na študije respiratornega sistema, temvecˇ je splošno
uporabna pri obravnavi dinamike (bioloških) fluidov in sklopljenih sistemov [8–10]. Racˇunalni-
ška simulacija poleg kvalitativne analize omogocˇa detajlen kvantitativni vpogled, saj fizikalne
parametre lahko opazujemo skorajda zvezno v celotni racˇunski domeni. Izjemno hiter razvoj ra-
cˇunalniških kapacitet in napovedi za prihodnost [19] dajejo slutiti, da bo racˇunalniške simulacije
mogocˇe izvajati še hitreje, kar odpira možnosti njihove uporabe v vsakodnevni medicinski praksi.
Zacˇenši s CFD-analizami (angl. computational fluid dynamics) [7,14,16,20–25] smo vizualizirali
tokovne razmere in prepoznali glavne karakteristike (separacijo toka, pojav turbulentnega curka,
sekundarnega toka, recirkulacije in relaminarizacije) toka zraka, ki so posledica morfoloških zna-
cˇilnosti zgornjih dihal. Omenjenega z uporabo konvencionalnih eksperimentalnih pristopov (CTA,
LDA, PIV) in vivo ni mogocˇe dosecˇi. Zgornja dihalna pot je sklopljen sistem, katerega odziv je od-
visen od medsebojnega vpliva med fizikalnima domenama (fluid, biološko tkivo), zato ga moramo
kot takega tudi obravnavati. Hiter razvoj numericˇnih algoritmov je zaslužen, da lahko danes CFD-
analize toka zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka razširimo [17, 18, 26–28] in poleg upoštevamo
še interakcijo toka z obdajajocˇimi prožnimi mejami. Tako racˇunalniško simulacijo imenujemo
sklopljena analiza fluid-struktura (angl. fluid-structure interaction – FSI).
Glavna namena racˇunalniških simulacij sta boljše razumevanje procesov in vpogled vanje. Pri
tem so še posebej pomembne študije vzrokov potencialno ogrožajocˇih stanj. Pri toku zraka skozi
zgornjo dihalno pot cˇloveka je eno izmed takih stanj pojav obstruktivne apneje med spanjem.
Obstruktivna apneja med spanjem (angl. Obstructive sleep apnoea – OSA) je motnja dihanja v
spanju, ki zaradi vecˇnivojskih vzrocˇnih mehanizmov (npr. lokalnih tokovnih razmer, lastnosti
mehkih tkiv, živcˇno-mišicˇne aktivnosti) [29, 30] še ni povsem pojasnjena, kar zahteva nadaljnjo
pozornost raziskovalcev razlicˇnih strok. Motnja je izrazito vecˇplastna, zato jo moramo kot tako
tudi obravnavati. OSA se izraža s pojavom delnih (hipopneja) ali popolnih (apneja) zapor zgornje
dihalne poti med spanjem, mnogokrat tudi z znacˇilnim smrcˇanjem. OSA poleg znižane kakovosti
življenja v skrajnih primerih lahko vodi v življenjsko ogrožajocˇa stanja (motnje srcˇnega ritma, ne-
nadno smrt v spanju). Incidenca OSA se v razvitem svetu povecˇuje, kar je posledica spremenjenih
in nezdravih življenjskih navad posameznikov [31]. Ker je kratica OSA dodobra uveljavljena v
strokovni javnosti, je v disertaciji rabljena kljub neskladju s slovenskim poimenovanjem motnje.
Vsaka motnja dihanja v spanju je potencialno nevarna in zahteva zdravljenje, kar je razlog, da
poskušamo OSA in razloge za njen pojav cˇim bolje razumeti. Anatomska zgradba zgornjih dihal,
ki je pomembna za razumevanje pojava obstruktivne zapore žrela, je opredeljena v poglavju 2. V
omenjenem poglavju podrobneje opredelimo tudi OSA ter obravnavamo njene vzroke, simptome
in posledice. Še posebej se osredinimo na opis tokovnih karakteristik v respiratornem sistemu
glede na dinamiko fluidov in predstavimo fizikalne lastnosti mehkih bioloških tkiv.
Interakcija sil v zgornjih dihalih je iniciator, od katerega je odvisno, ali se OSA izrazi ali ne [29].
3Izvor sil je zelo razlicˇen, njihov vpliv pri nastanku in obvladovanju obstruktivnih zapor pa je bodisi
pozitiven bodisi negativen. V fazi vdiha sila, ki je posledica subatmosferskega† intraluminalnega
tlaka, teži k zmanjšanju pretocˇnega prereza respiratornega sistema. Vemo namrecˇ, da je tokovno
polje fluida sklopljeno z odzivom mehkega tkiva, ki opredeljuje obravnavano transportno pot. Kot
je predstavljeno v nadaljevanju (v tretjem poglavju), se podtlak zaradi zoževanja svetline dihal
in vzajemnega pospeševanja toka zraka še naprej vecˇa. Nastalo zaporedje dogodkov v zakljucˇni
fazi lahko privede do obstruktivne zapore zgornje dihalne poti oziroma žrela. Zgornja dihala
oži tudi teža obdajajocˇih mehkih tkiv [29], zato je debelost mocˇna predispozicija za nastanek
OSA [32]. Z vidika biomehanike ima pri tem kljucˇno vlogo gravitacijska sila, katere vpliv je od-
visen od položaja spanja [33]. Po drugi strani je v cˇloveško telo vgrajen zašcˇitni mehanizem,
tj. živcˇno-mišicˇna aktivnost, ki omenjenim vplivom nasprotuje in zagotavlja prehodnost respi-
ratornega sistema [29, 30]. Aktivacija mišicˇnih sklopov je odvisna od informacij, ki jih razlicˇni
senzorni elementi, del izjemno kompleksnega krmilnega sistema, posredujejo živcˇevju. Senzorni
elementi so obcˇutljivi tako za kemicˇne kot tudi za mehanske dražljaje [34–38]. V doktorskem
delu še posebej izpostavimo in predstavimo vpliv senzornih elementov, t. i. mehanoreceptorjev,
katerih stimulus je neposredno pogojen z znacˇilnostmi toka skozi respiratorni sistem.
Dozdajšnje racˇunalniške simulacije in raziskave biomehanike zgornjih dihal in OSA [7,14,16–
18, 20–28] so dihala opazovale na ravni makroskopske krajevne skale, kjer odziv respiratornega
sistema dolocˇajo trije parametri: intraluminalni tlak, mehanske lastnosti obdajajocˇih bioloških
tkiv in živcˇno-mišicˇna aktivnost. To pomeni, da je bila a priori sprejeta bistvena predpostavka,
vpliv katere poskušamo opredeliti v tem delu in je povezana s pojavno obliko fluida v dihalih.
Sluznico respiratornega sistema prekriva tanka plast sluzi respiratornega sistema [39,40], ki jo v
dinamiki fluidov oznacˇimo s pojmom kapljevinski film. Tok fluida je torej dejansko dvofazen, kar
pa se izrazi šele na ravni nižje krajevne skale. Omenjene študije to dejstvo vse po vrsti zanemarijo
zaradi predpostavke, da je v dihalih prisotna le ena faza – zrak. Posledica tega je, da raziskave,
ki bi z vidika biomehanike poskušala opredeliti vpliv sluzne plasti na podajnost zgornjih dihal pri
nastanku OSA, v znanstveni literaturi še ni.
Glede na klinicˇne študije [41–49] vpliva fizikalnih lastnosti sluzi na podajnost zgornje dihalne
poti, izvedene pri cˇloveku, lahko ugotovimo, da sluz respiratornega sistema lahko neposredno
vpliva na obvladovanje OSA. Predvidevamo, da lahko sluz respiratornega sistema vpliva na akti-
vacijo mehanoreceptorjev žrela, saj duši tlacˇne in strižne fluktuacije, ki predstavljajo mehanski sti-
mulus mehanoreceptorjev. Da bi opredelili vlogo sluzi respiratornega sistema pri pojavu obstruk-
tivne apneje med spanjem, so v cˇetrtem poglavju postavljena naslednja raziskovalna vprašanja:
»Kakšna je fizikalna razlaga znižanja podajnosti zgornje dihalne poti, ki sledi znižanju površinske
napetosti sluzi respiratornega sistema? Kako sprememba viskoznosti sluzi vpliva na aktivacijo
mehanoreceptorjev? Kakšen je vpliv debeline sluzne plasti?« Na vprašanja poskušamo odgovoriti
predvsem z interpretacijo rezultatov meritev, izvedenih na v za ta namen izdelani eksperimentalni
progi. Fizikalni eksperiment obravnava turbulentni tok zraka skozi kanal kvadratnega preseka,
kjer je izbrani del prvotno rigidne stene nadomešcˇen s prožno membrano, stene pa so omocˇene
†Podtlak – tlak, nižji od tlaka okolice.
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s plastjo kapljevinskega filma. Fluktuacije staticˇnega tlaka in hitrosti zraka povzrocˇimo s postavi-
tvijo ovire v kanal. Za oviro se inducira mocˇno vrtincˇenje toka oziroma von Kármánova vrtincˇna
steza. Na ta nacˇin kljub poenostavljeni geometriji zajamemo bistvene karakteristike zgornjih di-
hal – turbulentni curek in recirkulacijo toka ter prožno steno, omocˇeno s plastjo kapljevinskega
filma.
Dolgorocˇni cilj našega raziskovalnega dela je racˇunalniško FSI-simulacijo toka zraka v zgornji
dihalni poti cˇloveka, ki je predstavljena v tem delu, nadgraditi z vpeljavo obravnave turbulentnega
toka po pristopu simulacije Large Eddy (LES). Poleg tega želimo v racˇunalniško simulacijo vkljucˇiti
tudi ucˇinke, ki so posledica prisotnosti sluzi respiratornega sistema. Neposredno modeliranje
kapljevinskega filma na anatomsko pravilni zgornji dihalni poti cˇloveka v kombinaciji s FSI in
LES lahko namrecˇ opredelimo kot novo zahtevno metodo, ki v zacˇetni fazi zahteva dolocˇene
poenostavitve.
Cilj doktorskega dela in raziskovalne hipoteze
Cilji in raziskovalne hipoteze doktorskega dela Racˇunalniška simulacija toka fluida skozi prožni
kanal nespecificiranih oblik z aplikacijo na biološkem sistemu so postavljeni v dve smeri, kot
realen testni primer izberemo tok fluida v zgornjem delu dihalne poti cˇloveka.
1. Odziv mehkega tkiva zgornje dihalne poti na fluktuacijo tlaka:
(a) V fazi vdiha se zaradi separacije toka od stene velofarinksa pojavita turbulentni curek
in recirkulacija. CFD-simulacije toka zraka skozi anatomsko pravilno zgornjo dihalno
pot cˇloveka [14, 15] napovedujejo izrazito fluktuacijo tlaka v tem obmocˇju. Vpliv
omenjene fluktuacije na odziv mehkega tkiva ni znan. Prav tako ni znan vpliv po-
dajnosti stene velofarinksa na razvoj in dinamiko turbulentnega curka. Izpostavljeno
problematiko je treba obravnavati z uporabo dvostranske FSI-analize v kombinaciji z
LES-modeliranjem turbulentnega toka v okviru danih možnosti na visokozmogljivem
racˇunskem sestavu Prelog na Fakulteti za strojništvo Univerze v Ljubljani.
(b) Vedenje mehkega tkiva je viskoelasticˇno. Kljub temu pa v literaturi [17, 18, 26–28],
ki obravnava tokovne razmere v zgornji dihalni poti cˇloveka, modeliranja struktur
mehkega tkiva z vidika viskoelasticˇnosti ne zasledimo. Znacˇilnosti viskoelasticˇnih
materialov so cˇasovno in frekvencˇno odvisne mehanske lastnosti, katerih vpliv na
dinamiko struktur mehkega tkiva velofarinksa ni znan.
52. Fizika stika:
(a) Sluznica dihal je prekrita s plastjo sluzi respiratornega sistema, katere vpliv na ra-
zvoj toka zraka in dinamiko zgornje dihalne poti ni pojasnjen. Numericˇna obrav-
nava takega dvojno sklopljenega sistema zahteva modeliranje kapljevinskega filma
in vgradnjo modela za sledenje sticˇni površini VOF v obstojecˇo numericˇno proceduro
(FSI, LES). Zaradi kompleksne geometrije zgornje dihalne poti bi bila taka simulacija
prezahtevna. Racˇunalniška simulacija bo zato izvedena na preprostejši geometriji,
ki jo opredeljuje kanal kvadratnega preseka, pri cˇemer je del prvotno rigidne stene
nadomešcˇen s prožno membrano. Za ta primer mora biti izveden eksperiment za
preverjanje simulacije. Pricˇakujemo, da podajna stena vpliva na amplitudo in va-
lovno dolžino valov, ki se pojavijo na sticˇni površini zrak–kapljevinski film, saj se del
energije dvofaznega toka pretvori v elasticˇno deformacijo prožne stene.
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Anatomy is to physiology as geography is to
history; it describes the theatre of events.
— Jean François Fernel (1497 – 1558)
2
Zgornja dihalna pot cˇloveka
2.1 Anatomska opredelitev
Poznavanje anatomske strukture zgornje dihalne poti cˇloveka je za opredelitev dela v nadalje-
vanju disertacije izjemno pomembno. V strnjeni obliki zato anatomijo zgornjih dihal predstavimo
na nacˇin, ki je razumljiv tudi bralcu brez poglobljenega znanja medicine. Pri tem se opremo na
anatomski atlas Grey's Anatomy [50], po katerem je, razen cˇe ni navedeno drugacˇe, povzet ta
razdelek.
Zgornja dihalna pot je geometrijsko kompleksna struktura in transportna pot, ki omogocˇa
izmenjavo zraka med pljucˇi in okolico pri dihanju. Namenjena je govoru in požiranju hrane, ki
sta prav tako pomembni fiziološki funkciji. K zgornji dihalni poti prištevamo nos, nosno votlino,
obnosne sinuse in žrelo. Kot je prikazano na sliki 2.1, žrelo razdelimo na štiri glavne anatomske
podsklope: nazofarinks, velofarinks, orofarinks in laringofarinks.
Zrak v respiratorni sistem vstopi skozi nosnici, v nosu se tok ogreje in navlaži, receptorji ol-
faktornega (vohalnega) epitelija pa so namenjeni zaznavi vonja. Svetlina med trdim nebom in
lobanjskim dnom se imenuje nosna votlina, iz katere izhajajo obnosni sinusi. Žrelo je od 12 do
14 centimetrov dolga, vezivno-mišicˇna cev, ki obsega del respiratornega sistema med lobanjskim
dnom in krikoidnim hrustancem (višina šestega ali sedmega vratnega vretenca). Z inženirskega
vidika si žrelo lahko predstavljamo kot konvergentno-divergentno šobo. Nosna votlina se skozi
par ovalnih odprtin, imenovanih hoani, odpira v nosni del žrela – nazofarinks. Nazofarinks je nad
mehkim nebom in za hoanama, fizicˇno pa ga omejujejo streha, posteriorna stena, dve lateralni
steni in dno. Položaj dna je odvisen od gibanja mehkega neba, druge meje nazofarinksa pa so
rigidne. Mehko nebo je struktura, ki prosto visi iz posteriornega dela trdega neba ter locˇuje ustni
in nosni del žrela. Skrajni konec mehkega neba se imenuje uvula ali jezicˇek. V doktorskem delu
se še posebej osredinjamo na obmocˇje žrela za mehkim nebom – velofarinks. Orofarinks obsega
del žrela pod mehkim nebom in zgornjim delom poklopca, anterosuperiorno pa se odpira v ustno
votlino. Laringofarinks (hipofarinks) se razteza od zgornje meje poklopca do spodnje meje kriko-
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mehko nebo
mišica genioglossus
mišica geniohyoid
hioidna kost
poklopec
glasilke
krikoidni hrustanec
nosnica
nosna votlina
obnosni sinusi
nazofarinks
trdo nebo
požiralnik
orofarinks
laringofarinks
velofarinks
Slika 2.1: Zgornja dihalna pot cˇloveka. Povzeto po [50,51].
idnega hrustanca, kjer se nadaljuje v požiralnik. Stene zgornje dihalne poti, mehko nebo, jezicˇek,
jezik in lateralne stene žrela so zgrajene iz struktur mehkega tkiva [29].
V mirovanju mišicˇni tonus zgornjega sfinktra požiralnika zapre prehod iz žrela v požiralnik. Za
neovirano dihanje je pomembno, da zgornja dihalna pot ostane odprta, pri požiranju pa se mora
zapreti, da tujki ne pridejo v sapnik. V fazi spanja se dimenzije žrela zaradi znižanja mišicˇnega to-
nusa zmanjšajo, kar lahko privede do pojava smrcˇanja ali obstruktivne apneje med spanjem. Sve-
tlina žrela se zaradi neustaljenega tonusa mišic neprestano spreminja. Mišice, ki obdajajo zgornjo
dihalno pot, lahko razdelimo v štiri skupine [29]. Te nadzirajo gibanje in položaj mehkega neba
(alai nasi, tensor veli palatini, levator veli palatini, musculus uvulae), jezika (genioglossus, genio-
hyoid, hyoglossus, styloglossus), hioidnega aparata (hyoglossus, genioglossus, digastric, geniohyoid,
sternohyoid) in posterolateralnih sten žrela (palatoglossus, konstriktorji žrela). Cˇeljust in hioidna
kost sta sidrišcˇe, kamor se pripenjajo mišice in mehko tkivo, obe trdni strukturi pa tudi dolocˇata
velikost dihalne poti [29]. Za podrobnejšo predstavitev mišicˇne strukture žrela je bralec napoten
v anatomski atlas Grey's Anatomy [50], razdelek 4.34.
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2.2 Obstruktivna apneja med spanjem
Obstruktivna apneja med spanjem (OSA) je motnja dihanja v spanju, okarakterizirana s po-
javom ponavljajocˇih se delnih (hipopneja) ali popolnih (apneja) zapor zgornje dihalne poti. Po
mednarodni klasifikaciji motenj spanja (ICSD-3) [52] je OSA opredeljena z v nadaljevanju nave-
denimi diagnosticˇnimi kriteriji (za diagnozo je treba izpolniti A in B ali C). Diagnosticiranje OSA
zahteva detajlen telesni pregled bolnika in laboratorijsko študijo njegovega spanja.
A Prisotnost enega ali vecˇ naslednjih simptomov:
(a) bolnik toži zaradi zaspanosti, neosvežilnega spanca, utrujenosti ali simptomov ne-
specˇnosti;
(b) bolnik se prebuja ob zadrževanju ali lovljenju sape, se duši;
(c) posteljni partner ali drug zunanji opazovalec porocˇa o bolnikovem smrcˇanju, mo-
tnjah dihanja, ali prisotnosti obojega;
(d) pri bolniku so zdravniki diagnosticirali hipertenzijo, motnje razpoloženja, kogni-
tivno disfunkcijo, koronarno arterijsko bolezen, kap, kongestivno srcˇno popušcˇa-
nje, atrijsko fibrilacijo ali sladkorno bolezen tipa 2.
B Rezultat polisomnografije (angl. polysomnography – PSG) ali OCST (angl. Out-of-
Center Sleep Testing – študije spanja, opravljene doma) izkazuje pet ali vecˇ pretežno
obstruktivnih dogodkov (apneje, hipopneje, mešane apneje, RERA – prebujanja, pove-
zana z dihalnim naporom) v uri spanja.
C Rezultat PSG ali OCST izkazuje petnajst ali vecˇ pretežno obstruktivnih dogodkov v uri
spanja.
Glede na definicijo ICSD-3 [52] je apneja stanje, pri katerem do popolne zapore dihal pride
kljub respiratornemu naporu, stanje pa traja vsaj deset sekund. Hipopnejo opredelimo, cˇe se
zgornja dihalna pot zapre le delno, pri tem pa se amplituda volumskega toka zraka zmanjša za
od 30 do 90 odstotkov. Stanji apneje in hipopneje sta prikazani na sliki 2.2. Glavni diagnosticˇni
kriterij OSA je indeks AHI (angl. apnea-hypopnea index) [53], ki meri število apnej in hipopnej v
uri spanja, na njegovi osnovi pa lahko opredelimo resnost motnje dihanja med spanjem. Obliko
OSA opredelimo kot milo (AHI > 5 in < 15 dogodkov na uro), zmerno (AHI > 15 in < 30
dogodkov na uro) ali težko (AHI > 30 dogodkov na uro). Ocenjuje se, da OSA prizadene štirinajst
odstotkov moške in pet odstotkov ženske populacije [54].
2.2.1 Vzroki
Ta razdelek je namenjen opredelitvi vzrokov pojava obstruktivne apneje med spanjem. Pri
tem se, razen cˇe ni zapisano drugacˇe, opiramo na prispevek Patila in sodelavcev [56], objavljen v
znanstveni publikaciji Chest. Vzrocˇni mehanizmi obstruktivne zapore žrela so vecˇnivojski [29,30],
zaradi cˇesar OSA še ni povsem pojasnjena in zahteva nadaljnjo vecˇplastno obravnavo.
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a b
Slika 2.2: Delna (a) in popolna (b) zapora zgornjih dihal. Povzeto po Somersu in sodelavcih [55].
Mocˇna predispozicija za razvoj OSA je cˇezmerna telesna teža [32]. Pretežkih naj bi bilo kar 80
odstotkov bolnikov z OSA [57]. Debelost je povezana s povecˇanima obsegom in maso vratu, teža
obdajajocˇega mašcˇobnega tkiva pa zgornja dihala oži [29, 58]. Pregled posnetkov racˇunalniške
tomografije (angl. computed tomography – CT) in magnetne resonance (angl. magnetic resonance
imaging – MRI) je razkril povecˇano kolicˇino mašcˇobnega tkiva v lateralni steni žrela. Raziskave
tkiva jezicˇka so pokazale tudi vecˇjo kolicˇino submukoznega mašcˇobnega tkiva pri osebah z dia-
gnosticirano OSA. Debelost vpliva na zmanjšanje funkcionalne rezidualne kapacitete pljucˇ, kar
povecˇa verjetnost zapore zgornjih dihal. Na razvoj OSA neposredno vplivajo še druge anatomske
znacˇilnosti in posebnosti zgornje dihalne poti [56, 58], na primer hipertrofija tonzil, hipertrofija
adenoidov, retrognatija, nepravilen ugriz, izpah temporomandibularnega sklepa, makroglosija,
edem ali eritem tkiva jezicˇka, podaljšano in nizko visecˇe mehko nebo, ozka spodnja ali zgornja
cˇeljustnica, zožitev dihalne poti za jezikom, deviacija nosnega pretina. Z biomehanskega vidika
se vse naštete anatomske znacˇilnosti odražajo z geometrijskimi karakteristikami respiratornega
sistema oziroma aerodinamicˇno obremenitvijo mehkih bioloških struktur dihal.
Anatomske karakteristike zgornjih dihal oziroma žrela za pojav OSA še niso zadosten pogoj.
Pomembno vlogo pri nastanku obstruktivne zapore ima živcˇno-mišicˇna aktivnost, zašcˇitni meha-
nizem, ki nasprotuje aerodinamicˇni obremenitvi v fazi vdiha. Naloga živcˇno-mišicˇne aktivnosti
je zagotavljanje prehodnosti respiratornega sistema [29,30]. S povišanjem tonusa mišic žrela se
zaprta dihalna pot stabilizira (stabilizacija sklopljenega sistema toka zraka in biološkega tkiva),
apneja pa odpravi. Na živcˇno-mišicˇno aktivnost vpliva vecˇ dejavnikov oziroma mehanizmov, npr.
stanje budnosti, alkohol in psihoaktivna zdravila, odziv mehanoreceptorjev žrela (glejte razde-
lek 2.6) na pojav subatmosferskega intraluminalnega tlaka, mehanizmi ventilatornega nadzora.
Elektromiogram (EMG) aktivnosti mišice genioglossus kaže, da se živcˇno-mišicˇna aktivnost s po-
javom apneje zmanjša. Nasprotno se aktivnost EMG povecˇa, ko se oseba prebudi, dihalna pot pa
se ponovno vzpostavi. Pri bolnikih z OSA je EMG-aktivnost mišic genioglossus in tensor veli pala-
tini v fazi budnosti povecˇana – kompenzacija posledic (visok subatmosferski intraluminalni tlak v
fazi vdiha) z anatomskega vidika ožje zgornje dihalne poti. Dilatorne mišice žrela, ki stabilizirajo
zgornja dihala, se aktivirajo (mehanizem ventilatornega nadzora) pred fazo vdiha, kar kaže na
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koordinacijo zgornje dihalne poti in diafragme na podlagi osrednjega živcˇnega sistema.
2.2.2 Simptomi in posledice
Simptomi in znaki OSA se izražajo bodisi podnevi bodisi ponocˇi [58]. Zbrani so v preglednici
2.1. Pri tem simptome OSA obcˇuti bolnik, lahko pa jih prepozna zunanji opazovalec, obicˇajno
posteljni partner [57]. Bolniki se svojih težav pogosto ne zavedajo in so prepricˇani, da je njihovo
spanje urejeno, za težave pa izvedo šele posredno od svojega partnerja [56].
V splošnem se simptomi OSA razvijejo s cˇasom in napredujejo skladno z vecˇanjem telesne teže,
s staranjem ali pri ženskah s prehodom v menopavzo [57]. Raziskave so pokazale, da pri osebah z
OSA zaradi cˇezmerne utrujenosti obstaja povecˇana verjetnost za avtomobilsko nesrecˇo in nesrecˇo
na delovnem mestu [58]. Nezdravljena OSA mocˇno zmanjšuje kakovost življenja in se odraža
s klinicˇnimi posledicami, kot so hipertenzija, koronarna arterijska bolezen, pljucˇna hipertenzija,
metabolne motnje, zmanjšana kognitivna sposobnost, motnje srcˇnega ritma, nenadna smrt med
spanjem [54,57,58].
Preglednica 2.1
Simptomi in znaki OSA [58].
ponocˇi opazni simptomi podnevi opazni simptomi
smrcˇanje zaspanost in utrujenost
apneja/hipopneja jutranji glavobol
dušenje slaba koncentracija
pihanje in sopenje težave s spominom
nemirne noge zmanjšana spolna sla
nespecˇnost osebnostne spremembe:
nocˇno uriniranje • razdražljivost
• agresivnost
• depresija
• anksioznost
suha usta
dispneja
cˇezmerno potenje
2.3 Karakteristike toka zraka
Tok zraka zaradi nepravilne in asimetricˇne geometrije zgornje dihalne poti izkazuje komple-
ksne karakteristike, kot so mocˇno ukrivljenje tokovnice, neustaljena separacija toka, recirkulacija
in sekundarni tok, tranzicija iz laminarnega v turbulentni tokovni režim in relaminarizacija, na-
stanek turbulentnega curka. Najdetajlnejši vpogled v karakteristike toka zraka skozi zgornjo di-
halno pot cˇloveka pridobimo z racˇunalniško simulacijo, ki omogocˇa vizualizacijo in kvantitativno
vrednotenje tokovnega polja v vsaki diskretni tocˇki racˇunske domene. Racˇunalniško najmanj in-
tenzivna metoda CFD-simulacije turbulentnega toka je z uporabo RANS (angl. Reynolds-Averaged
Navier-Stokes) turbulentnih modelov. Enacˇbe RANS izvirajo iz cˇasovnega povprecˇenja Navier-
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Stokesovih enacˇb, rešitev pa je v cˇasu povprecˇeno tokovno polje. Za napovedovanje neustaljenih
fenomenov in fluktuirajocˇih tokovnih velicˇin je zato primernejša uporaba metode simulacije Large
Eddy, kjer vecˇje skale turbulence na inercialni skali neposredno razrešimo, nižje disipacijske skale
pa modeliramo. Rezultati ustaljenih simulacij RANS [14, 20–25] kažejo, da se v obmocˇju najve-
cˇjega zoženja zgornje dihalne poti (velofarinksa) v fazi vdiha tvori turbulentni curek, imenovan
velopharyngeal jet. Turbulentni curek se zaradi povecˇanja pretocˇnega prereza v obmocˇju orofarin-
ksa in pojava pozitivnega gradienta tlaka odlepi od anteriorne stene žrela. Posledica je nastanek
obmocˇja mocˇne recirkulacije toka med anteriorno steno in turbulentnim curkom. Z metodo LES
lahko predvidimo dinamiko turbulentnega curka in z njim povezane fluktuacije hitrosti in staticˇ-
nega tlaka. Powell in sodelavci [14] so ugotovili, da se zaradi nestabilnosti ob robovih curka, v
t. i. strižni plasti, tvori mocˇno vrtincˇenje. Vrtincˇenje propagira s tokom in udarja ob stene ter
draži sluznico respiratornega sistema. Kot prikazuje slika 2.3, ima turbulentni curek tudi lastno
dinamiko. Dinamika turbulentnega curka in recirkulacijskega mehurja je razlog fluktuacij tlacˇne
in strižne obremenitve na steno dihal. S spremembo morfoloških znacˇilnosti zgornjih dihal lahko
mocˇno vplivamo na karakteristike toka [15,16,25,59]. Slika 2.4 prikazuje polje aksialne kompo-
nente hitrosti v zgornji dihalni poti, ob danem cˇasovnem trenutku v fazi vdiha. Prikazan je tudi
frekvencˇni spekter fluktuacij staticˇnega tlaka za primer pred in po kirurški manipulaciji geometrije
žrela. Pred operacijo (mocˇno zoženje velofarinksa) so bile zaradi separacije turbulentnega curka
prisotne (glejte grafa 2.4 b in c) mocˇne fluktuacije staticˇnega tlaka v obmocˇju recirkulacije toka
in v bližini mesta, kjer turbulentni curek zadene ob anteriorno steno žrela. Po operaciji (razširitev
svetline žrela) se je mocˇ fluktuacij staticˇnega tlaka bistveno zmanjšala, kar prikazujeta grafa 2.4 e
in f.
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Slika 2.3: Dinamika turbulentnega curka v fazi vdiha. Napoved na osnovi simulacije Large Eddy
toka zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka. Povzeto po Powell in sodelavci [14].
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Slika 2.4: Fluktuacije staticˇnega tlaka v obmocˇju velo- in orofarinksa: (a, b, c) pred operacijo in
(d, e, f) po operaciji. Povzeto po Mihaescuju in sodelavcih [15].
Na karakteristike toka zraka v zgornji dihalni poti še posebej mocˇno vpliva podajnost dihal,
ki je glavni vzrok OSA in smrcˇanja. Podajnost žrela je najvišja ravno v obmocˇju velofarinksa,
kjer je prisotna mocˇna anatomska zožitev dihalne poti. Zaradi majhnega pretocˇnega prereza se
hitrost toka v tem obmocˇju povecˇa, intraluminalni staticˇni tlak pa zniža. Oženje dihalne poti kot
posledica subatmosferskega intraluminalnega tlaka v fazi vdiha v skrajnem primeru privede do
obstruktivne zapore žrela. Opisani fenomen interakcije toka zraka in mehkega tkiva proucˇujemo
z uporabo racˇunalniške FSI-simulacije, ki bo detajlno predstavljena v tretjem poglavju.
2.4 Mehanske lastnosti mehkih struktur zgornjih dihal
Literatura, ki obravnava mehanske lastnosti mehkih struktur zgornjih dihal, je izjemno skro-
mna. Tako obstaja, po nam dostopnih virih, le nekaj objavljenih raziskav [60–62], v katerih avtorji
podajajo rezultate meritev. Relevantno literaturo in glavne izsledke predstavljamo v nadaljevanju.
Vecˇinoma se meritve mehanskih lastnosti bioloških materialov izvajajo ex vivo, tj. na vzorcih tkiva,
odvzetih iz telesa (obicˇajno posmrtno). Slabost metod ex vivo je, da mišicˇni tonus izgine, zato
rezultati meritev ne prikazujejo realnega fiziološkega stanja. Za karakterizacijo viskoelasticˇnih la-
stnosti bioloških materialov v literaturi zasledimo uporabo kvazilinearne teorije viskoelasticˇnosti.
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Bralec je za detajlno razlago napoten v knjigo z naslovom Biomechanics: Mechanical Properties of
Living Tissues [63], v kateri je Fung omenjeno teorijo opredelil.
Obstajajo tudi neinvazivne metode dolocˇevanja mehanskih lastnosti bioloških materialov, na
primer magnetno resonancˇna elastografija (MRE), ki omogocˇa merjenje in vivo. MRE temelji
na sledenju širjenja eksterno induciranih mehanicˇnih vibracij v tkivu, na osnovi cˇesar dolocˇimo
viskoelasticˇne lastnosti snovi. Vibracijski valovi se hitreje širijo v bolj togem materialu, v materi-
alu z mocˇnejšo viskozno komponento pa se hitreje zadušijo. Z magnetnoresonancˇnim slikanjem
izmerimo hitrost širjenja strižnih valov v tkivu in upad njihove amplitude, cˇemur sledi izracˇun
viskoelasticˇnih lastnosti [62].
2.4.1 Pregled raziskav
Kim in sodelavci [60] so uporabili Fungovo kvazilinearno teorijo viskoelasticˇnosti in dolo-
cˇili viskoelasticˇne lastnosti mehkega tkiva žrela cˇloveka post-mortem. Pripravili so prizmaticˇne
vzorce tkiva, na katerih so izvedli enoosni natezni preizkus (test relaksacije, dinamicˇni test med
razteznostnim razmerjem 1,15 in 1,25). Relaksacijo napetosti v vzorcu ob razteznem razmerju
1,25 prikazuje graf 2.1. Vrednost napetosti se v prvih desetih minutah preizkusa zniža za vecˇ
kot 60 odstotkov. Podane so tudi viskoelasticˇne konstante C , τ1 in τ2 reducirane relaksacijske
funkcije [63], dolocˇene za tkivo žrela.
Graf 2.1: Relaksacija napetosti v vzorcu mehkega tkiva žrela ob razteznostnem razmerju 1,25. Pov-
zeto po Kim in sodelavci [60].
Mehko nebo je kompleksna struktura, zgrajena iz biološkega tkiva, katerega obnašanje je neli-
nearno, viskoelasticˇno, mehanske lastnosti pa so zaradi neheterogene zgradbe anizotropne. Birch
in Srodon [61] sta na prizmaticˇnih vzorcih tkiva, odvzetih iz razlicˇnih delov mehkega neba kada-
vra, opravila test relaksacije pri enoosnem nateznem preizkusu. Vzorec je bil pri tem potopljen
v fiziološko raztopino temperature 37 ◦C. Youngov modul je bil dolocˇen neposredno iz razmerja
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napetosti in relativne deformacije pri desetodstotnem raztezku, ki je tipicˇen raztezek mehkega
neba pri tvorjenju govora [61]. Na prirastišcˇu mehkega na trdo nebo sta dolocˇila srednji Youn-
gov modul, enak 1409 Pa, na prostem koncu pa 585 Pa. Izmerila sta povprecˇno gostoto tkiva
1060 kg ·m−3. Test relaksacije je trajal 10 s, meritve pa so bile izvedene pri raztezkih 1 mm in
2 mm. Relaksacijo napetosti v tkivu mehkega neba pri konstantnem raztezku 1 mm prikazuje
graf 2.2, skupaj s konstantami reducirane relaksacijske funkcije [63], C , τ1 in τ2. Povprecˇna
vrednost Poissonovega števila† se je gibala od 0,30 (±0,21) v lateralni smeri do 0,45 (±0,26) v
anteroposteriorni smeri, kar skupaj z vrednostmi Youngovega modula in v skladu s histološkimi
preiskavami kaže na izrazito anizotropno zgradbo mehkega neba.
Graf 2.2: Relaksacija napetosti v vzorcu tkiva mehkega neba ob raztezku 1 mm. Povzeto po Birchu
in Srodonu [61].
Cheng in sodelavci [62] so z metodo MRE izmerili dinamicˇna strižna modula (G' in G'') tkiva
jezika in mehkega neba. Njihova vizualizacija meritev je prikazana na sliki 2.5. Za tkivo jezika so
izmerili vrednosti G' = 2670 Pa in G'' = 850 Pa. Mehko nebo so okarakterizirali z G' = 2350 Pa in
G'' = 900 Pa. Vrednost dinamicˇnega strižnega modula, izmerjenega po metodi MRE, je odvisna
od frekvence induciranja strižnih valov v tkivo. V obravnavanem delu je bila ta frekvenca enaka
80 Hz. Cˇe želimo primerjati vrednosti dinamicˇnega modula (npr. med razlicˇnimi meritvami),
moramo poleg navesti tudi frekvenco vzbujanja, pri kateri so bile opravljene meritve. Za na-
men raziskav dinamike sten zgornje dihalne poti (OSA, smrcˇanje) z vidika FSI-simulacije želimo
poznati dinamicˇna strižna modula G' in G'' v širšem frekvencˇnem obmocˇju. Žal podatka, ki bi
temeljil neposredno na eksperimentalnem dinamicˇnem testiranju tkiva mehkega neba, v do zdaj
objavljeni literaturi ne moremo zaslediti.
Predstavljene raziskave nakazujejo, da so mehanske lastnosti bioloških tkiv zgornjih dihal iz-
razito komplekse in od posameznika do posameznika razlicˇne. Zaradi tega jih ne moremo ge-
†Razmerje med relativnim skrcˇkom v precˇni smeri in relativnim raztezkom v vzdolžni smeri.
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Slika 2.5: Vizualizacija meritev dinamicˇnih strižnih modulov G' in G'' tkiva jezika in mehkega neba,
izmerjena po metodi MRE pri frekvenci induciranja strižnih valov 80 Hz. Povzeto po
Chengu in sodelavcih [62].
neralizirati. Racˇunalniško FSI-simulacijo toka zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka (glejte
tretje poglavje) v trenutni fazi lahko izvedemo le za pasivno stanje tkiva, tj. brez upoštevanja
živcˇno-mišicˇne aktivnosti. Zaradi tega je treba, preden bi postalo smiselno reološko obnašanje
tkiv modelirati z vecˇjo fizikalno natancˇnostjo, izvesti še veliko raziskav. Koristno bi bilo, da bi z
metodo MRE okarakterizirali mehka tkiva zgornjih dihal v širšem frekvencˇnem razponu v stanju
manjka živcˇno-mišicˇne aktivnosti (stanju splošne anestezije).
2.5 Sluz respiratornega sistema
Sluz respiratornega sistema je fizicˇna in biomehanska ovira, namenjena zašcˇiti epitelija pred
poškodbami, ki so posledica delovanja strižnih in normalnih obremenitev zaradi zracˇnega toka,
vdihovanja trdnih delcev ali patogenov. Plast sluzi je tanka, pri zdravih ljudeh je njena debelina od
5µm do 20µm [39,64], v primeru bolezni pa lahko mocˇno naraste [64]. Kot prikazuje slika 2.6,
sluz respiratornega sistema sestoji iz periciliarne plasti in plasti mukusa. Periciliarna plast obdaja
migetalke ali cilije, nitaste organele evkariontskih celic, ki s svojim gibanjem potiskajo mukozno
plast iz smeri spodnjih dihal proti ustni votlini in tako odstranjujejo necˇistocˇo iz respiratornega
sistema. Gibanje migetalk omogocˇa nizka viskoznost periciliarne tekocˇine, ki izkazuje newtonske
lastnosti. Plast viskoznega mukusa, ki izkazuje nenewtonske, heterogene viskoelasticˇne lastnosti,
je nad plastjo periciliarne tekocˇine in je namenjena lovljenju necˇistocˇe in patogenov ter lubrikaciji
respiratornega sistema [39]. Za opredelitev reološke slike mukusa, prisotnega v cˇloveškem telesu,
bralca usmerimo v pregledni prispevek Laija in sodelavcev [65], po katerem je v celoti povzet tudi
naslednji odstavek.
Glavni razlog za viskoelasticˇno obnašanje mukusa so mukozni glikoproteini (mucini) visoke
molekulske mase, ki zasedajo 2 % teže mukusa. Viskoznost mukusa je nenewtonska (angl. shear
thinning) in je odvisna od stopnje strižne deformacije. Tipicˇno je viskoznost mukusa pri nizki
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Slika 2.6: Sluz respiratornega sistema; plast periciliarne tekocˇine z migetalkami in mukozni sloj
(mu). Povzeto po Sandersonu in Sleighu [66].
stopnji strižne deformacije od 104 do 106 krat vecˇja od viskoznosti vode. Pri najvišji, še fiziološko
prisotni stopnji strižne deformacije (od 103 s−1 do 104 s−1; kašelj v primeru respiratornega sis-
tema), se viskoznost mukusa mocˇno zniža. Kot je prikazano na grafu 2.3, je viskoznost mukusa
nosne votline enaka 46 Pa · s oziroma 1,3 Pa · s pri frekvenci strižne obremenitve 1 rad · s−1 ozi-
roma 100 rad · s−1. Fizikalne lastnosti mukusa se lahko mocˇno spremenijo v primeru nekaterih
respiratornih obolenj. Pri boleznih spodnjih dihal, kot so cisticˇna fibroza, kronicˇna obstruktivna
pljucˇna bolezen in astma, se viskoelasticˇnost mukusa povecˇa zaradi povecˇanja deleža glikopro-
teinov. Po drugi strani se viskoelasticˇnost mukusa zmanjša pri osebah, ki trpijo za rinitisom ali
bronhitisom.
2.5.1 Vpliv sluzi respiratornega sistema na pojav OSA
Kar nekaj klinicˇnih študij [42–46,48] obravnava vpliv fizikalnih lastnosti sluzi respiratornega
sistema na pojav OSA. Glavna omejitev teh raziskav je pomanjkljiva fizikalna interpretacija ugo-
tovitev. Tako vpliv sluzi respiratornega sistema na pojav in razvoj OSA ostaja v veliki meri nepo-
jasnjen. V prvi fazi raziskav na prelomu iz 20. v 21. stoletje so se raziskovalci [41,47] vecˇinoma
osredinjali predvsem na študij vpliva površinske napetosti sluzi na podajnost zgornjih dihal zajcev
ali psov. Pozneje so se raziskave izvajale tudi pri cˇloveku. Po drugi strani študij vpliva viskoznosti
sluzi respiratornega sistema ali njene debeline na pojav OSA v znanstveni literaturi ni mogocˇe
zaslediti.
Widdicombe in Davies [41] sta obravnavala vpliv površinsko aktivne snovi oziroma surfak-
tanta (aplicirano na sluznico) na upornost zgornje dihalne poti pri anesteziranih psih. Zaznala
sta znižanje upornosti zgornjih dihal in jakosti zvoka smrcˇanja ter sovpadajocˇe povecˇanje aktivno-
sti mišice genioglossus. Mehanizma delovanja za opaženimi fenomeni ne pojasnita. Izpostavita,
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Graf 2.3: Viskoznost mukusa nosne votline v odvisnosti od frekvence strižnega obremenjevanja.
Povzeto po Laiju in sodelavcih [65].
da lahko površinsko aktivna snov bodisi spremeni fizikalne lastnosti sluzi in sproži spremenjen
mehanski odziv bodisi aplikacija surfaktanta neposredno kemicˇno vpliva na receptorje v dihalih.
Van Der Touw in sodelavci [42] so primerjali vpliv aplikacije sinteticˇnega surfaktanta in fiziolo-
ške raztopine na sluznico dihal na spremembo površinske napetosti sluzi respiratornega sistema.
Pri osebah v fazi budnosti so zaznali znižanje podajnosti zgornjih dihal po aplikaciji surfaktanta,
medtem ko aplikacija fiziološke raztopine ni povzrocˇila zaznavnih sprememb. Aplikacija nobene
izmed snovi ni vplivala na aktivnost mišice genioglossus, cˇesar avtorji ne morejo z gotovostjo
potrditi, zato potencialnega vpliva ne izkljucˇujejo. Van Der Touw in sodelavci izpostavljajo, da
lahko pri pojavu OSA nezanemarljivo vpliva površinsko delujocˇa sila, posledica površinske nape-
tosti sluzne plasti, ki pride do izraza šele, ko je dihalna pot zadosti zožena in teži k nadaljnjemu
zmanjšanju oboda dihalne poti. Ugotovili so tudi, da se tlak, potreben za odpiranje že zaprte zgor-
nje dihalne poti, po aplikaciji surfaktanta zniža. Z znižanjem površinske napetosti se površinsko
delujocˇa zapiralna sila zmanjša, kar pozitivno vpliva tako v primeru odprte zgornje dihalne poti
kot tudi, ko je treba pretok zraka skozi zaprta dihala ponovno vzpostaviti. Jokic in sodelavci [43]
so po aplikaciji phosphocholinamina na sluznico zgornje dihalne poti zaznali znižanje AHI pri
osebah z milo in zmerno obliko OSA. Izpostavljajo, da njihova študija posredno dokazuje vlogo
površinske napetosti sluzi respiratornega sistema pri patogenezi obstruktivne zapore zgornjih di-
hal. Površinsko aktivne snovi bi zato lahko bile namenjene neoperativnemu zdravljenju OSA.
Terapevtsko možnost uporabe surfaktantov pri mili obliki OSA izpostavljajo tudi Morrell in so-
delavci [44]. Na podlagi študije, izvedene pri osebah v fazi spanja, so ugotovili, da aplikacija
surfaktanta na sluznico zniža upornost zgornjih dihal pri pojavu visokega subatmosferskega in-
traluminalnega tlaka pri vdihu. Podobno kot Van Der Touw in sodelavci tudi Morrell in sodelavci
predvidevajo, da je vpliv površinske napetosti najizrazitejši, ko je dihalna pot že mocˇno zožena in
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se tvorijo t. i. kapljevinski mostovi, kot prikazuje slika 2.7. Z nižanjem površinske napetosti sluzi
respiratornega sistema bi lahko tvorjenje teh preprecˇili, upornost zgornjih dihal pa se ne bi signi-
fikantno povecˇala. V seriji raziskav vpliva površinske napetosti sluzi respiratornega sistema na
stabilnost zgornje dihalne poti so Kirkness in sodelavci [45–48] podali ugotovitve, ki so v skladu
z delom Van Der Touwa in sodelavcev. Zapora in ponovno odprtje zgornje dihalne poti nastopita
pri višjem subatmosferskem intraluminalnem tlaku, cˇe je površinska napetost sluzi respiratornega
sistema nižja. Cˇe se površinska napetost sluzi poviša, je ucˇinek nasproten; zapora dihal nastopi
pri nižjem subatmosferskem intraluminalnem tlaku, dihalna pot pa se ponovno odpre šele pri
tlaku, vecˇjem od tlaka okolice. Kirkness in sodelavci so kot prvi izmerili površinsko napetost sluzi
pri cˇloveku tako pred (∼62 mN ·m−1) kot tudi po (∼50 mN ·m−1) aplikaciji površinsko aktivne
snovi. Izpostavili so, da sprememba površinske napetosti mocˇneje vpliva pri odpiranju zgornje
dihalne poti kot pri pojavu zapore. Poleg tega so v prvi študiji [48], ki je obravnavala spanje oseb
z diagnosticirano OSA, potrdili statisticˇno povezanost med spremembo površinske napetosti sluzi
respiratornega sistema in podajnostjo žrela. Kirkness in sodelavci v skladu z ugotovitvami Mor-
rella in sodelavcev predvidevajo, da lahko z znižanjem površinske napetosti sluzi posredujemo
pri lažjih oziroma milih oblikah OSA (pojav hipopnej), medtem ko pri nastanku apnej ta nacˇin ni
ucˇinkovit, saj je subatmosferski intraluminalni tlak previsok. Skladno ugotovitev so v svojem delu
predstavili tudi Kawai in sodelavci [49], ki so ugotovili, da se zaradi znižanja površinske napetosti
sluzi, ki je posledica povecˇanja koncentracije phosphatidylcholinea, pogostost pojava delnih zapor
zgornje dihalne poti zmanjša.
kapljevinski film (sluz)
oženje dihalne poti z 
nastankom kapljevinskih mostov
delen kolaps dihalne poti
Slika 2.7: Mehanizem delne zapore zgornjih dihal z nastankom kapljevinskih mostov sluzi. Povzeto
po Morrellu in sodelavcih [44]
2.6 Mehanoreceptorji
Na sluznici respiratornega sistema je posebna vrsta receptorjev, ki so obcˇutljivi in reagirajo ob
prisotnosti mehanskih dražljajev. Sposobni so zaznave že najmanjših sprememb (subatmosfer-
skega) intraluminalnega tlaka med respiratornim ciklom [67]. Aktivacija in delovanje t. i. meha-
noreceptorjev sta odgovorna za stimulus in uravnavanje tonusa dilatornih mišic zgornje dihalne
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poti [56]. Pri tem je posebej pomemben refleksni mehanizem odziva na pojav subatmosferskega
intraluminalnega tlaka (angl. negative pressure reflex). Na mišicˇno aktivnost poleg mehanorecep-
torjev vplivajo tudi faza spanja, aktivacija kemoreceptorjev in osrednji živcˇni sistem [56]. Klinicˇne
študije, ki so jih izvedli Malhotra in sodelavci [68], so pokazale, da se EMG-aktivnost najvecˇje dila-
torne mišice žrela (genioglossus) povecˇa kot odgovor na pojav subatmosferskega intraluminalnega
tlaka, ki povzrocˇi aktivacijo mehanoreceptorjev. Tako na primer mocˇnejše in hipne fluktuacije in-
traluminalnega tlaka povzrocˇijo mocˇnejše povecˇanje EMG-aktivnosti mišice genioglossus, ki pa se
z aplikacijo anestezioloških preparatov zmanjša. Carberry in sodelavci [38] so v raziskavi, ki je pri
osebah brez diagnosticirane OSA v fazi budnosti obravnavala vpliv anestezije na aktivacijo me-
hanoreceptorjev, ugotovili naslednje. Aktivacija mehanoreceptorjev v zgornji dihalni poti v fazi
normalnega umirjenega dihanja povecˇa aktivnost mišice genioglossus, obenem pa zanemarljivo
vpliva na aktivacijo mišice tensor veli palatini. Ugotovitev je v skladu z rezultati opazovanj, pri
katerih se je EMG-aktivnost mišice genioglossus pri osebah z OSA, ki so namesto skozi nos, di-
hale skozi trahealno stomo, zmanjšala. Poleg tega aplikacija anesteziološkega sredstva lignocaine
ni vplivala na zacˇetni odziv mišice genioglossus na povecˇanje subatmosferskega tlaka, obenem
pa se je povecˇala podajnost zgornje dihalne poti. Ugotovljeno je bilo, da lahko celo hitra spre-
memba tlaka iz subatmosferskega na tlak okolice povzrocˇi aktivacijo mehanoreceptorjev in po-
vecˇano EMG-aktivnost mišice genioglossus. EMG-aktivnost mišice genioglossus je v odvisnosti od
tlacˇnega stimulusa mehanoreceptorjev prikazana na sliki 2.8. Carberry in sodelavci ugotavljajo,
da lahko aktivacija receptorjev oziroma mehanoreceptorjev v nosu, žrelu in grlu signifikantno
vpliva na aktivnost mišice genioglossus pri normalnem, umirjenem dihanju.
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Slika 2.8: Refleksni odziv mišice genioglossus na hipno spremembo intraluminalnega tlaka v zgornji
dihalni poti. Povzeto po Carberryju in sodelavcih [38].
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Za osebe z diagnosticirano OSA velja, da je pri njih v fazi budnosti povecˇana EMG-aktivnost
mišice genioglossus [56]. S statisticˇnega vidika je zgornja dihalna pot pri OSA v vecˇini primerov
zožena. Zaradi povišane upornosti zgornjih dihal je intraluminalni tlak v fazi vdiha mocˇno v
subatmosferskem obmocˇju. Predvideva se, da je prav mocˇnejša aktivacija mehanoreceptorjev
glavni razlog povecˇane EMG-aktivnosti mišice genioglossus [36]. Wirth in sodelavci [67] so v
klinicˇni raziskavi, opravljeni na prašicˇih, ugotovili, da lahko s farmakološkimi sredstvi, kot je
na primer zaviralec kalijevih kanalov AVE0118, prag aktivacije mehanoreceptorjev spremenijo.
Na ta nacˇin je mogocˇe dosecˇi, da se refleksni mehanizem ojacˇa in postane aktiven že pri nižji
mejni vrednosti subatmosferskega intraluminalnega tlaka. Liu in sodelavci [16] so z merjenjem
fluktuacij staticˇnega tlaka v laringofarinksu ugotovili, da so oscilacije toka mocˇno povezane z
indeksom AHI. Slednje podpira zamisel, da so fluktuacije (glejte razdelek 2.3, sliko 2.4), katerih
izvor so na podlagi CFD-simulacije pripisali separaciji toka zraka, stimulus, ki povzrocˇi aktivacijo
mehanoreceptorjev respiratornega sistema.
2.6.1 Sluz respiratornega sistema in aktivacija mehanoreceptorjev
Glede na predstavljene klinicˇne raziskave pomena in aktivacije mehanoreceptorjev pri urav-
navanju stabilnosti oziroma podajnosti zgornje dihalne poti je jasno, da njihov vpliv pri nastanku
OSA ni nujno zanemarljiv. Zaradi prisotnosti sluzi respiratornega sistema neposredna interakcija
zracˇnega toka in mehanoreceptorjev ni mogocˇa. Mehanski dražljaji, tj. strižne in tlacˇne fluktua-
cije, ki aktivirajo odziv mehanoreceptorjev, so zato modulirani. Predvidevamo lahko torej, da je
aktivacija mehanoreceptorjev pogojena z dušenjem. Na dušenje bistveno vplivajo fizikalne (vi-
skoznost, površinska napetost) in pojavne (kolicˇina, debelina plasti) lastnosti sluzi respiratornega
sistema. Na sliki 2.9 je prikazana krajevna razgradnja sistema zgornjih dihal, od makroskopske
ravni do ravni mikroskale, na kateri lahko opazujemo interakcijo neustaljenega toka zraka s sluzjo
respiratornega sistema ter nadalje s sluznico in z mehanoreceptorji. Slika 2.9 c prikazuje mehani-
sticˇni model omenjene interakcije in je osnova za nadaljnje eksperimentalno delo. Racˇunalniške
simulacije, predstavljene v razdelku 2.3, razkrivajo, da je zracˇni tok v dihalih izrazito neustaljen,
posledica cˇesar so fluktuacije staticˇnega tlaka in strižne obremenitve na sluz respiratornega sis-
tema. Kljub vsemu so bile dozdajšnje raziskave [7, 14, 16–18, 20–28] na podrocˇju biomehanike
zgornjih dihal glede na pojav OSA izvedene zgolj na ravni makroskopske krajevne skale, kjer
odziv dihalne poti dolocˇajo trije parametri: intraluminalni tlak, mehanske lastnosti obdajajocˇih
bioloških tkiv in živcˇno-mišicˇna aktivnost. Omenjene študije dvojno sklopljeno naravo sistema vse
po vrsti zanemarijo, saj predpostavljajo, da je v dihalih prisotna le ena faza – zrak. Posledica tega
je, da raziskave, ki bi z vidika biomehanike poskušala opredeliti vpliv sluzne plasti na podajnost
zgornjih dihal pri nastanku OSA, v literaturi še ni. Ali oziroma kako pojavne in fizikalne lastnosti
sluzi respiratornega sistema vplivajo na stimulus ter aktivacijo mehanoreceptorjev, zato ostaja še
neraziskano.
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Slika 2.9: Krajevna razgradnja zgornjih dihal: (a) zgornja dihalna pot [51], (b) sluznica zgornjih
dihal [69], (c) mehanisticˇni model: interakcija toka zraka s sluzjo respiratornega sistema
in steno dihalne poti.
This isn't right. This isn't even wrong.
— Wolfgang Ernst Pauli (1900 – 1958)
3
Sklopljena simulacija toka zraka v zgornji dihalni
poti cˇloveka
3.1 Predstavitev problema
Zgornja dihalna pot cˇloveka je z vidika biomehanike sklopljen sistem toka zraka in mehkega
biološkega tkiva, ki definira njeno svetlino. Skozi ocˇi inženirja si zgornja dihala poenostavljeno
predstavljamo kot prožno cev asimetricˇne in nepravilne oblike. Glavna (pato)fiziološka znacˇil-
nost, ki pomeni tudi izziv v tehniki racˇunalniških simulacij tokov, je sposobnost spremembe pre-
tocˇnega prereza ali celo zaprtje zgornjih dihal. Omenjeno cˇlovek uspešno uporablja pri govor-
jenju in požiranju hrane. Negativna izraza sklopitve toka fluida in prožne stene sta smrcˇanje in
pojav obstruktivne apneje med spanjem. Pri proucˇevanju bioloških sistemov moramo upoštevati
stroga eticˇna nacˇela, zato uporaba konvencionalnih merilnih metod (CTA, LDA, PIV), uporabnih
v tehniki, ni mogocˇa. Virtualne analize so zato še posebej pomembne in vedno bolj uporabljane
tudi v praksi. Racˇunalniške simulacije omogocˇajo najdetajlnejši vpogled v fiziko procesa, kar je
njihova mocˇna prednost. Po drugi strani se je treba omejitev numericˇnih analiz zavedati in pri
interpretaciji rezultatov upoštevati sprejete predpostavke.
V iskanju prvih principov smrcˇanja in zapore žrela so se pojavili mnogi poizkusi idealiza-
cije [70–72], pri cˇemer je bil v ospredju inženirski pogled na problem. Osnovna znacˇilnost poveza-
nih oziroma sklopljenih pojavov so nestabilnosti, ki navzlic intenzivnim raziskavam mehanizmov
pri enofaznem pretoku skozi prožne cevi ostajajo do dolocˇene mere nepojasnjene. Najbolj znan
mehanski model, namenjen obravnavni mehanike zapore zgornjih dihal, je t. i. Starlingov upor
(angl. Starling resistor) [73]. Primer Starlingovega upora, razvitega in izdelanega v Laboratoriju
za dinamiko fluidov in termodinamiko Fakultete za strojništvo Univerze v Ljubljani, je prikazan na
sliki 3.1. Sestavlja ga zrakotesna komora, v kateri je med rigidna konca cevi namešcˇena tanko-
ali debelostenska prožna cev. Stopnjo deformacije prožne cevi poljubno prilagajamo z regula-
cijo staticˇnega tlaka v zrakotesni komori. S tem predstavimo težo tkiva, ki obdaja svetlino žrela.
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Prednapetost oziroma raztezek cevi spreminjamo s pomikom bata. Pri toku fluida skozi Starlin-
gov upor se glede na tlacˇne razmere lahko pojavi nestabilnost, ki privede do oscilacij prožne cevi
v širokem frekvencˇnem razponu, zacˇepitve toka ali popolne zapore tokovnega prereza [70, 74].
Drugi mehanski model, namenjen predvsem raziskavam smrcˇanja, tj. trepetanja mehkega neba z
uvulo, je konzolno vpeta prožna plošcˇa ali zastava, postavljena v aksialni tok tekocˇine, kot prika-
zuje slika 3.2. Poglobljena razlaga je v delih Huanga [71] ter Connella in Yueja [72]. Prvi problem
obravnava analiticˇno in eksperimentalno, v drugem delu pa je predstavljeno numericˇno modeli-
ranje. Na sklopljen odziv sistema zgornjih dihal izrazito vplivajo tridimenzionalni fenomeni toka,
ki izvirajo iz realne, nepravilne in asimetricˇne geometrije. Menimo, da je zgornja dihalna pot
cˇloveka sistem, ki je prevecˇ kompleksen, da bi ga lahko predstavili v smislu prožne cevi ali kon-
zolno vpete prožne plošcˇe (zastave), postavljene v aksialni tok tekocˇine. Zaradi tega so potrebni
modeli, ki anatomske in fiziološke karakteristike zgornjih dihal zajamejo korektneje. Omenjena
modela sta lahko uporabna predvsem za validacijo racˇunalniških orodij, namenjenih numericˇni
analizi sklopljenih sistemov, saj sta s stališcˇa fizikalnega eksperimenta dovolj preprosta.
Slika 3.1: Starlingov upor, razvit in izdelan v Laboratoriju za dinamiko fluidov in termodinamiko
Fakultete za strojništvo Univerze v Ljubljani.
Žrelo ima anatomsko obliko (poenostavljeno) konvergentno-divergentne šobe. V velofarinksu
je zožitev pretocˇnega prereza žrela najizrazitejša, vloga Bernoullijevega principa pa je glavna pri
pojavu smrcˇanja in obstruktivnih apnej [4]. Cˇe bi bile anatomske karakteristike respiratornega sis-
tema edini vzrok za pojav oženja žrela, bi CFD-simulacija zagotavljala ustrezen pristop racˇunalni-
ške analize razmer v zgornji dihalni poti cˇloveka. V znanstveni literaturi lahko zasledimo obširne
CFD-študije [7,14,16,20–25] toka zraka v zgornjih dihalih. Njihov namen je raziskati znacˇilnosti
tokovnega polja, ki privedejo do obstruktivne zapore žrela. Nekatere CFD-študije [13,15,20,24]
so obravnavale tudi validacijo uporabljene metodologije. Vsem omenjenim delom je skupno,
da so bile racˇunalniške simulacije izvedene na anatomsko pravilni geometriji zgornje dihalne
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poti, zgrajeni na podlagi segmentacije CT-posnetkov bolnika. V Laboratoriju za dinamiko fluidov
in termodinamiko Fakultete za strojništvo Univerze v Ljubljani so bili prvi rezultati (slika 3.3)
CFD-simulacije toka zraka skozi anatomsko pravilno zgornjo dihalno pot cˇloveka pridobljeni in
predstavljeni že leta 2008 [23], ko se je vzpostavilo tesno sodelovanje z Univerzitetnim klinicˇnim
centrom Ljubljana.
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Slika 3.2: Konzolno vpeta prožna plošcˇa ali zastava v aksialnem toku tekocˇine. Povzeto po Con-
nellu in Yueju [72].
Prožnost oziroma podajnost žrela je najvecˇja v velofarinksu [40,50]. Pri CFD-analizi sprejeta
predpostavka o neskoncˇni togosti meja tokovne domene je zato neupravicˇena in napacˇna. Za-
radi tega je bila sklopljena racˇunalniška simulacija (glejte razdelek 3.2) prepoznana kot metoda,
ki omogocˇa, da tako s kvalitativnega kot tudi kvantitativnega vidika pridobimo boljši vpogled v
obravnavano dinamiko zgornjih dihal. Do danes je v znanstveni literaturi in publikacijah mogocˇe
zaslediti nekaj študij [17,18,26–28,75], ki so racˇunalniško FSI-simulacijo uporabile v namen raz-
iskav OSA. Poudariti je treba, da avtorjem nobene izmed študij ni uspelo predvideti za smrcˇanje
znacˇilnega trepetanja mehkega neba z uvulo. Sun in sodelavci [26] so razvili racˇunalniški model
svetline zgornje dihalne poti cˇloveka in mehkega neba. Njihov namen je bil ugotoviti razlike v to-
kovnem polju in dinamiki mehkega tkiva med osebami brez in z diagnosticirano OSA. Izpostavili
so, da se zaradi vecˇjega gradienta hitrosti in tlacˇne razlike v zoženem velofarinksu bolnika z OSA
inducira dodatno oženje žrela. Zaradi tega se intraluminalni tlak v obmocˇju mocˇno zniža, kar
lahko privede do smrcˇanja ali obstruktivne zapore žrela. Kim in sodelavci [75] so turbulentni tok
zraka v zgornjih dihalih obravnavali s simulacijo Large Eddy, sistem pa so obravnavali kot eno-
stransko sklopljen. Izracˇunano tlacˇno polje so kot robni pogoj aplicirali na tankostensko strukturo
tkiva, ki opredeljuje svetlino zgornje dihalne poti. Najvecˇjo deformacijo in verjetnost zapore so
predvideli v obmocˇju grla. Pasivno gibanje mehkega neba v primeru laminarnega tokovnega re-
žima toka zraka so raziskovali Zhu in sodelavci [17]. Izpostavili so, da je deformacija mehkega
neba v vecˇji meri posledica sile staticˇnega tlaka. Ta je mnogo vecˇja kot sila zaradi strižnih napetosti
na steno. Z racˇunalniško FSI-simulacijo so v fazi vdiha predvideli skoraj nicˇno spremembo tokov-
nega prereza v obmocˇju velofarinksa. Nasprotno so v fazi izdiha predvideli signifikanten pomik
mehkega neba proti posteriorni steni žrela. Huang in sodelavci [27] so pripravili tridimenzionalni
racˇunalniški model zgornjih dihal, ki je vkljucˇeval glavo in mehka tkiva v vratu. V fazi vdiha so
v nasprotju z rezultati Zhuja in sodelavcev [17] predvideli signifikantno zmanjšanje tokovnega
prereza zgornjih dihal. Uporabo pripomocˇka MAS (angl. mandibular advancement splint), na-
menjenega odpravi obstruktivnih zapor žrela v spanju, so z uporabo racˇunalniške FSI-simulacije
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Slika 3.3: Staticˇni tlak na steno zgornje dihalne poti cˇloveka, izracˇunan na podlagi CFD-simulacije
v Laboratoriju za dinamiko fluidov in termodinamiko Fakultete za strojništvo Univerze
v Ljubljani [23].
kot prvi obravnavali Zhao in sodelavci [18]. Ugotovili so dobro kvalitativno ujemanje rezultatov
in klinicˇnega odziva bolnikov. Na osnovi rezultatov numericˇne analize so identificirali najnižji
intraluminalni tlak v obmocˇju velofarinksa. Kljub temu so napovedali nastanek obstruktivne za-
pore v orofarinksu, saj je bilo tkivo žrela predstavljeno kot tankostenska prožna cev enakomerne
debeline. Izpostavili so, da so rezultati mocˇno odvisni od geometrijskih karakteristik modela, saj
mehko nebo ni bilo prosto vpeto kot v realnosti. Poleg tega je bila ukrivljenost cevi (in s tem njena
rigidnost) v velofarinksu najvecˇja, s cˇimer je bil preprecˇen pojav obstruktivne zapore v obmocˇju.
V Laboratoriju za dinamiko fluidov in termodinamiko Fakultete za strojništvo Univerze v Lju-
bljani je obravnavo sklopljenih sistemov zacˇel Pirnar [74,76]. Prva racˇunalniška simulacija sklo-
pljenega sistema zgornjih dihal je bila uspešno izvedena leta 2013, rezultati pa so bili predsta-
vljeni v diplomskem delu z naslovom Racˇunalniška FSI simulacija toka zraka v zgornji dihalni poti
cˇloveka [77]. Pricˇujocˇe doktorsko delo je torej smiselno in naravno nadaljevanje prvih raziskav.
Rezultate prvotnih napovedi odziva sklopljenega sistema zgornje dihalne poti cˇloveka zdaj lahko
dokoncˇno potrdimo in detajlneje pojasnimo.
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3.2 Teoreticˇne osnove
Sklopljen sistem fluid-struktura je mehanski sistem, katerega odziv je odvisen od medsebojne
interakcije (neustaljenega) toka fluida in deformacije (prožne) strukture. Analizo sklopljenega
sistema, ki je obicˇajno numericˇna, v anglosaškem govornem prostoru uvrstimo v široko podro-
cˇje, imenovano fluid-structure interaction. Obravnava sklopljenega sistema je pomembna tako pri
snovanju letal [78], ladijskih trupov [79], vetrnic [80] in vodnih turbin [81] kot tudi na podro-
cˇju biomehanike [8–10], kjer je njena aplikacija še posebej zanimiva in pomembna. Sklopitev
toka fluida in prožne strukture med drugim omogocˇa letenje ptic in insektov, plavanje morskih
organizmov in delovanje kardiovaskularnega ter respiratornega sistema. Za nas so še posebej
zanimivi problemi, pri katerih tok fluida povzrocˇi signifikanten premik ali deformacijo strukture.
Posledica so nezanemarljive spremembe geometrijskih karakteristik mej tokovne domene, zaradi
cˇesar se spremenijo robni pogoji problema in tokovno polje. Analizo, pri kateri so deformacije
strukture take, da povratno vplivajo na razvoj tokovnih karakteristik fluida, imenujemo dvostran-
ska analiza. Nasprotno poznamo tudi enostransko analizo, ki je uporabna, kadar so deformacije
strukture zanemarljive, zaradi cˇesar povratni vpliv na tok lahko zanemarimo. Sklopljen sistem
fluid-struktura v splošnem shematsko predstavimo, kot prikazuje slika 3.4.
Slika 3.4: Splošna predstavitev sklopljenega sistema fluid-struktura na primeru elasticˇne ovire v
toku fluida. Domena fluida je oznacˇena kotΩf, struktura kotΩs. Sticˇna površina oziroma
meja med domenama je Γ 0 = Ω
f ∩Ωs.
Analiza realnih sklopljenih problemov z analiticˇnimi orodji ni mogocˇa, eksperimentalna obrav-
nava pa je mnogokrat otežena in stroškovno vprašljiva. Zaradi tega se je pristop numericˇne
obravnave in modeliranja sklopljenih sistemov že dodobra uveljavil, predvsem zaradi dostopnosti
komercialnih racˇunalniških paketov (npr. ANSYS, COMSOL, ADINA), ki omogocˇajo tovrstne ana-
lize. Poleg komercialnih lahko v akademskem okolju zasledimo tudi druga programska orodja,
akademske kode (npr. oomph-lib [82]), razvite v posameznih raziskovalnih skupinah inštitutov
ali univerz. Te so obicˇajno osnovane na metodah state-of-the art in omogocˇajo analizo problemov,
ki jih s komercialnimi kodami za zdaj še ne moremo obravnavati. Njihova slabost je, da so nema-
lokrat usmerjena in specializirana v dokaj ozkem podrocˇju raziskav, kot je na primer vaskularna
biomehanika [83]. Za razumevanje delovanja tako komercialnih, black box, programskih pake-
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tov kot tudi akademskih, obicˇajno odprtokodnih, orodij je treba poznati in razumeti aplicirane
pristope numericˇnega modeliranja sklopljenega sistema fluid-struktura in algoritme v ozadju.
V nadaljevanju predstavljamo teoreticˇne osnove numericˇnega modeliranja sklopljenih siste-
mov, skupaj z vodilnimi enacˇbami dinamike fluidov in mehanike deformabilnih teles. V prvem
delu predstavljamo pristop obravnave, ki temelji na ALE-opisu kinematike gibanja kontinuuma.
Ta je apliciran v uporabljenem komercialnem programskem okolju ANSYS. Na kratko predsta-
vljamo klasicˇen Lagrangeev in Eulerjev opis gibanja. Prvi je pomemben v mehaniki deforma-
bilnih teles, drugi pa predvsem v klasicˇni racˇunalniški dinamiki fluidov, ko racˇunsko domeno
diskretiziramo po metodi koncˇnih ali kontrolnih volumnov. Poleg metode ALE (angl. arbitrary
Lagrangian-Eulerian method) poznamo tudi pristop obravnave sklopljenih sistemov, ki temelji na
fiksni mreži, vendar poglobljena razlaga presega obseg tega dela. Sledi opis pristopov reševanja
sistema enacˇb, ki je rezultat diskretizacije problema. Predstavimo monolitni in v praksi najvecˇkrat
uporabljen particionirani pristop ter metode prenosa informacij preko stika in zahteve, ki jih je
treba izpolniti. Na koncu predstavljamo analizo sklopljenega sistema fluid-struktura v komerci-
alnem programskem paketu ANSYS.
3.2.1 Metoda ALE
Opis kinematike gibanja snovi je bistvenega pomena pri snovanju racˇunalniške kode, name-
njene numericˇni simulaciji v mehaniki kontinuuma. Obravnavano fizikalno domeno razdelimo
na koncˇno število diskretnih tocˇk oziroma elementov, ki sestavljajo racˇunsko mrežo in v katerih
racˇunamo ustrezne fizikalne velicˇine. Izbira opisa kinematike gibanja tako dolocˇa povezavo med
gibajocˇim se kontinuumom in generirano racˇunsko mrežo. Metoda ALE je najpogosteje upora-
bljen pristop opisa kinematike gibanja fluida pri numericˇni obravnavi sklopljenega sistema fluid-
struktura. Pristop lahko v slovenšcˇini imenujemo poljubnostna Lagrange-Eulerjeva metoda [84],
vendar v nadaljevanju kljub temu zaradi preprostosti in splošne sprejetosti termina uporabimo
kratico ALE. Metoda ALE je generalizacija Lagrangeevega in Eulerjevega opisa kinematike giba-
nja kontinuuma, zato najprej opredelimo slednja. Odlicˇna predstavitev metode ALE je v delu
Donea in sodelavcev [85], po katerem je v veliki meri povzeto to poglavje.
3.2.1.1 Lagrangeev opis kinematike gibanja
Zamisel Lagrangeevega opisa kinematike gibanja je, da vsaka tocˇka oziroma vozlišcˇe racˇun-
ske mreže ves cˇas opazovanja sledi pripadajocˇemu snovnemu delcu [86]. Zaradi tega velikih
deformacij kontinuuma, kakršne se na primer pojavijo pri vrtincˇenju toka fluida, brez uporabe
premreženja ne moremo obravnavati. Lagrangeev opis kinematike gibanja se zato najvecˇ upo-
rablja v mehaniki deformabilnih teles. Princip izvedbe meritve v Lagrangeevih oziroma snovnih
koordinatah lahko prikažemo s primerom merjenja hitrosti teka na maratonu, kjer ves cˇas opa-
zovanja sledimo istemu tekacˇu. Snovne koordinate X omogocˇajo, da dolocˇimo referencˇno stanje
RX , stanje ob poljubnem poznejšem cˇasu, Rx , pa je definirano s funkcijo preslikave ϕ. Pri tem x
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predstavlja prostorske koordinate.
(X , t) 7→ ϕ (X , t) = (x , t) (3.1)
Tako dobimo povezavo med X in x v cˇasu, vektorsko enacˇbo, s katero opišemo pot vsakega delca
kontinuuma,
x = x (X , t) . (3.2)
Gradient preslikave ϕ v matricˇni obliki zapišemo kot
∂ϕ
∂ (X , t)
=
⎛⎝ ∂ x∂ X u
0T 1
⎞⎠ , (3.3)
pri cˇemer je vektor hitrosti snovne tocˇke enak,
u (X , t) =
∂ x
∂ t

X
. (3.4)
Tenzor gradienta deformacije, ki se pojavi v enacˇbi (3.3), je definiran kot
F =
∂ x
∂ X
= I +∇s , (3.5)
pri cˇemer s predstavlja vektor pomika snovne tocˇke, I pa je enotska matrika. Ker vsak element
racˇunske mreže ves cˇas opazovanja vsebuje enake snovne delce, se konvektivni ucˇinki ne poja-
vijo. Spremembo poljubne lastnosti kontinuuma ξ v Lagrangeevih koordinatah zato izrazimo s
substancialnim oziroma snovnim odvodom (enacˇba 3.6), ki se reducira v parcialni odvod po cˇasu.
Dξ
Dt
=
∂ ξ
∂ t
(3.6)
Vodilne enacˇbe mehanike deformabilnih teles
Mehaniko deformabilnih teles v primeru numericˇne analize sklopljenega sistema fluid-struktura
obicˇajno obravnavamo v Lagrangeevih koordinatah, neodvisno od formulacije vodilnih enacˇb toka
fluida. Iz drugega Newtonovega zakona izpeljemo zakon o ohranitvi gibalne kolicˇine, ki se v
diferencialni obliki zapiše kot
ρs
∂ 2s
∂ t2
=∇ ·σs +ρs f ext, (3.7)
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kjer σs oznacˇuje Cauchyjev napetostni tenzor, ρs gostoto strukture, f ex t pa specificˇne zunanje
sile. Konstitucijska enacˇba za linearen in izotropen material se glasi
σs =
Eν
(1+ ν) (1− 2ν) (tr (ϵ)) I +
E
(1+ ν)
ϵ. (3.8)
E oznacˇuje Youngov modul elasticˇnosti, ν je Poissonovo razmerje. Oznaka tr predstavlja mate-
maticˇni operator sled matrike, ki je za primer deformacijskega tenzorja ϵ opredeljena kot
tr (ϵ) = ϵ11 + ϵ22 + · · ·+ ϵnn =
n∑
i=1
ϵii . (3.9)
Deformacijski tenzor (Green-Lagrange) ϵ je za linearno obnašanje materiala definiran kot
ϵ =
1
2
 
F T + F
− I = 1
2

(∇s)T + s . (3.10)
3.2.1.2 Eulerjev opis kinematike gibanja
Cˇe kontinuum opazujemo v zamrznjeni tocˇki oziroma elementu racˇunske mreže, kinematiko
gibanja opišemo v Eulerjevih koordinatah. Zaradi preproste obravnave kompleksnega gibanja
in velikih deformacij kontinuuma se Eulerjev pristop najvecˇ uporablja v dinamiki fluidov. V pri-
merjavi z Lagrangeevim se pri Eulerjevem pristopu pojavijo resne težave, povezane s sledenjem
stika, na primer med kapljevino in plinom oziroma fluidom in strukturo. Opazovanje procesov
v laboratoriju (merjenje hitrosti toka fluida) obicˇajno poteka v Eulerjevih koordinatah, ki jih za-
radi tega lahko imenujemo tudi laboratorijske koordinate. Kljub temu da je fizikalna domena
enaka, pa Eulerjev in Lagrangeev opis nista enaka, saj se lastnost ξ v laboratorijskih koordinatah
ne nanaša na enak delec snovi [86]. Hitrost u v poljubni tocˇki racˇunske mreže v Eulerjevih koor-
dinatah ustreza hitrosti opazovanega snovnega delca le v trenutku, ko tocˇka in delec sovpadata.
Hitrost toka fluida je tako izražena glede na zamrznjeni element racˇunske mreže brez reference
na zacˇetno stanje kontinuuma in snovne koordinate X ,
u = u (x ,t) . (3.11)
Ker pri Eulerjevem opisu kinematike gibanja elementi racˇunske mreže in snovni delci niso po-
vezani, moramo upoštevati tudi konvektivne ucˇinke zaradi medsebojnega relativnega gibanja.
Snovni odvod v Eulerjevih koordinatah zapišemo kot
Dξ
Dt
=
∂ ξ
∂ t
+ u
∂ ξ
∂ x
=
∂ ξ
∂ t
+ (u · ∇)ξ, (3.12)
pri cˇemer prvi cˇlen predstavlja spremembo lastnosti ξ po cˇasu, drugi pa spremembo lastnosti
zaradi konvektivnega ucˇinka.
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Vodilne enacˇbe dinamike fluidov
Tok fluida obicˇajno obravnavamo v Eulerjevih koordinatah. Zapišemo zakona o ohranitvi mase
in gibalne kolicˇine, iz katerih lahko nadalje izpeljemo kontinuitetno in Navier-Stokesovo enacˇbo.
Masa:
∂ ρf
∂ t
+ u · ∇ρf = −ρf∇ · u (3.13)
Gibalna kolicˇina: ρf

∂ u
∂ t
+ (u · ∇)u

=∇ ·σf +ρf f ext (3.14)
ρf oznacˇuje gostoto fluida, u je vektor hitrosti, σf je Cauchyjev napetostni tenzor in f ext predsta-
vlja specificˇne zunanje sile. Cauchyjev napetostni tenzor za newtonski fluid je ob predpostavki,
da dilatacijske viskoznosti ne upoštevamo,
σf = −p +µ (∇u) + (∇u)T− 2
3
µ (∇ · u) I , (3.15)
kjer p oznacˇuje staticˇni tlak fluida.
Eulerjev opis ALE Lagrangeev opis
t
Slika 3.5: Opis kinematike gibanja kontinuuma po Eulerju, metodi ALE in Lagrangeu. Povzeto po
Degrooteju [87].
Vrnimo se k metodi ALE. Ta združuje prednosti omenjenih klasicˇnih pristopov in se poskuša
izogniti njihovim pomanjkljivostim. Vecˇina trenutno dostopnih komercialnih in akademskih kod,
namenjenih numericˇni analizi sklopljenega sistema fluid-struktura, temelji prav na tej metodi.
Metoda je splošna, saj tocˇke racˇunske mreže lahko sledijo gibanju kontinuuma v cˇistem Lagran-
geevem oziru, ostanejo zamrznjene kot pri Eulerjevem opisu ali pa gibanju sledijo na poljubni
stopnji. Zaradi tega lahko racˇunska mreža prenese vecˇje deformacije kontinuuma, kot bi bilo
to mogocˇe pri cˇistem Lagrangeevem pristopu. Primerjava vseh treh opisov kinematike gibanja
kontinuuma je prikazana na sliki 3.5.
Pri opisu po metodi ALE vpeljemo novo referencˇno stanje, Rχ , tocˇke racˇunske mreže pa iden-
tificiramo z referencˇnimi koordinatami χ . Funkcija preslikave iz referencˇne v prostorsko domeno
Φ je dana kot
(χ , t) 7→ Φ (χ , t) = (x , t) (3.16)
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in jo razumemo kot gibanje vozlišcˇ racˇunske mreže v prostorski domeni. Gradient funkcije pre-
slikave Φ je
∂Φ
∂ (χ , t)
=
⎛⎝ ∂ x∂ χ uˆ
0T 1
⎞⎠ , (3.17)
pri cˇemer uˆ predstavlja hitrost gibanja vozlišcˇ racˇunske mreže,
uˆ (x , t) =
∂ x
∂ t

χ
. (3.18)
Cˇe definiramo Ψ−1, tj. inverz funkcije Ψ,
(X , t) 7→ Φ−1 (X , t) = (χ , t) (3.19)
in njen gradient,
∂Ψ−1
∂ (X , t)
=
⎛⎝ ∂ χ∂ X w
0T 1
⎞⎠ , (3.20)
opazimo, da w predstavlja hitrost snovnega delca v referencˇni domeni Rχ in je definirana kot
w (X , t) =
∂ χ
∂ t

X
. (3.21)
Z odvajanjem zveze ϕ = Φ ◦Ψ−1 lahko izpeljemo konvektivno hitrost c,
c = u − uˆ = ∂ x
∂ χ
· w . (3.22)
Konvektivna hitrost predstavlja relativno hitrost med opazovanim sistemom in racˇunsko mrežo
in jo zazna opazovalec, ki je v prostorski domeni Rx . V posebnem primeru, ko vzamemo Ψ = I
ali Φ= I , se metoda ALE reducira na Lagrangeev oziroma Eulerjev opis kinematike gibanja.
Vodilne enacˇbe dinamike fluidov (ALE)
Cˇe želimo zapisati zakona o ohranitvi mase in gibalne kolicˇine v koordinatah ALE, najprej, tako
kot pri Eulerjevem opisu, potrebujemo izraz za snovni odvod,
Dξ
Dt
=
∂ ξ
∂ t
+ c
∂ ξ
∂ x
=
∂ ξ
∂ t
+ (c · ∇)ξ, (3.23)
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kjer prvi cˇlen predstavlja spremembo lastnosti ξ referencˇnega sistema po cˇasu. Drugi cˇlen pred-
stavlja spremembo lastnosti zaradi konvektivnega ucˇinka, ki je posledica relativne hitrosti c med
snovnim in referencˇnim sistemom. Izraz je podoben kot pri Eulerjevem opisu, enacˇba (3.12),
s tem da pri opisu kinematike gibanja po metodi ALE upoštevamo še relativno gibanje racˇunske
mreže. Sledita zakona o ohranitvi mase in gibalne kolicˇine, na osnovi katerih popišemo tok fluida
v primeru deformacije tokovne domene tudi v programskem okolju ANSYS.
Masa:
∂ ρf
∂ t
+ c · ∇ρf = −ρf∇ · u (3.24)
Gibalna kolicˇina: ρf

∂ u
∂ t
+ (c · ∇)u

=∇ ·σf +ρf f ext (3.25)
3.2.1.3 Robni pogoji stika
Pri obravnavi sklopljenega sistema fluid-struktura je najpomembnejša obravnava stika Γ 0 med
domenama. Na stiku morajo veljati pogoji dinamicˇnega in kinematicˇnega sklopljenja. Sledi
enacˇba, ki implicira ravnotežje sil na stiku, Neumannov robni pogoj,
σf · n = σs · n. (3.26)
Ker preko stika snov ne prehaja, mora veljati enakost komponente hitrosti v smeri normale. Poleg
tega, cˇe je fluid viskozen in velja robni pogoj no slip, velja tudi enakost tangencialne komponente
hitrosti na stiku. Upoštevaje obe omejitvi, sledi
u =
∂ s
∂ t
. (3.27)
3.2.1.4 Sheme gibanja (glajenja) racˇunske mreže
Dolocˇeni stopnji deformacije in pokrivljenja racˇunske mreže se pri metodi ALE ne moremo
izogniti, vplivamo lahko le na njeno porazdelitev po mreži. Glavni problem in izziv je obrav-
nava velikih deformacij in pomikov strukture oziroma stika. Shema, ki narekuje gibanje in slede-
nje racˇunske mreže domene fluida deformaciji prožne strukture, je zato za robustno simulacijo
splošnega kompleksnega sistema kljucˇna. Obstaja vecˇ algoritmov, ki poizkušajo homogeno po-
razdeliti deformacijo po celotni racˇunski mreži, vecˇina pa jih temelji na t. i. psevdostrukturnem
pristopu [88]. Zamisel pristopa je, da se povecˇa togost mreže tam, kjer obstaja nevarnost njene
porušitve. V grobem to pomeni, da je za manjše elemente racˇunske mreže znacˇilna vecˇja togost,
za vecˇje elemente pa manjša. Psevdostrukturni pristop temelji na enacˇbi
K r = F , (3.28)
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v kateri K oznacˇuje matriko togosti racˇunske mreže, r pa vektor pomika vozlišcˇ racˇunske mreže.
Ko je meja najvecˇjega pomika, ki ga racˇunska mreža prenese, presežena, samo glajenje ne more
vecˇ zagotavljati zadostne kakovosti elementov mreže. V tem primeru je nujna uporaba algorit-
mov lokalnega ali popolnega premreženja (angl. remeshing algorithms), ki na novo generirajo
racˇunsko mrežo. Še posebej velike težave se pojavijo v primeru spremembe topologije domene,
na primer pri stiku dveh teles ali pojavu razpok. Takih težav obicˇajno ne moremo obravnavati z
metodo ALE. Zaradi interpolacije fizikalnih velicˇin s prvotne na novo generirano racˇunsko mrežo
premreženje v izracˇun vedno vnese dolocˇeno napako. Zaradi tega je, ko je premreženje treba
izvesti vsak cˇasovni korak, smiselno razmisliti o uporabi pristopa s fiksno mrežo [88].
3.2.2 Pristopi reševanja sklopljenega problema
Pri analizi sklopljenega sistema fluid-struktura locˇimo dva pristopa numericˇnega reševanja
problema, monolitni in particionirani pristop [89]. Pri monolitnem pristopu vodilne enacˇbe naj-
prej diskretiziramo krajevno in cˇasovno. Interakcijo fluid-struktura upoštevamo tako, da sistem
diskretnih enacˇb rešujemo simultano [89]. Najvecˇja slabost monolitnega pristopa je izguba modu-
larnosti kode. Vsak sklopljen sistem fluid-struktura je unikaten, zato želimo za reševanje sistema
enacˇb uporabiti racˇunalniško kodo, ki je specializirana za dolocˇeno podrocˇje. Vodilne enacˇbe toka
fluida na primer želimo diskretizirati po metodi kontrolnih volumnov, kot je obicˇajno v racˇunal-
niški dinamiki fluidov, vodilne enacˇbe strukture pa po metodi koncˇnih elementov. Tak pristop
imenujemo particioniran in je primeren za obravnavo realnih, kompleksnih sistemov.
Pri particioniranem pristopu, ki je uporabljen tudi v komercialnem paketu ANSYS, vsak set
enacˇb rešujemo posebej, z locˇenima in specializiranima racˇunalniškima kodama. Kodi sta sklo-
pljeni eksplicitno ali implicitno. Za komunikacijo med kodama in sklopitev potrebujemo dodatno
shemo, ki zagotavlja, da se informacije med kodama izmenjujejo vsak cˇasovni korak ali itera-
cijo [89].
Pri eksplicitnem oziroma šibkem sklopljenju enacˇbe rešimo le enkrat v cˇasovnem koraku, za-
radi cˇesar na stiku ne zagotovimo ravnotežja sile in pomika. Slednje implicira omejitev pri izbiri
velikosti cˇasovnega koraka, saj shema ob dolocˇenih pogojih postane nestabilna [87]. Na sliki
3.6 sta predstavljena osnovna algoritma izracˇuna in izmenjave informacij, paralelni in serijski
algoritem. Ker numericˇni kodi komunicirata le enkrat v cˇasovnem koraku, je eksplicitna shema
sklopitve ucˇinkovita in s stališcˇa racˇunskega cˇasa nezahtevna. Obicˇajno se uporablja pri reševa-
nju problemov na podrocˇju aeroelastike, njena uporaba pri simulaciji problemov v biomehaniki
pa je zelo omejena. Najvecˇja težava sheme je numericˇna nestabilnost, ki je posledica napake iz-
racˇuna sile fluida na strukturo [87]. Ta se kaže kot neka dodana masa fluida, zaradi cˇesar pojav
nestabilnosti imenujemo tudi ucˇinek navidezno dodane mase [88]. Stabilnost sheme je odvisna
od razmerja gostot fluida in strukture ter od velikosti cˇasovnega koraka [90, 91]. Cˇim manjši je
cˇasovni korak in cˇim vecˇje je razmerje gostot, tem nestabilnejša postane eksplicitna shema. To je
tudi razlog, zakaj je njena uporabnost na podrocˇju biomehanike omejena. Kot primer, razmerje
gostote krvi proti gostoti stene žile je približno enako 1, kar povzrocˇi resne težave s stabilnostjo
3.2. TEORETICˇNE OSNOVE 35
algoritma.
fluid
struktura
tn-1 tn tn+1
2
2
1 1 3 3
tn-1 tn tn+1
1 3
2
Slika 3.6: Eksplicitna shema sklopitve. Levo: paralelni algoritem, (1, 3) izmenjava podatkov med
kodama, (2) izracˇun cˇasovnega koraka. Desno: serijski algoritem, (1, 3) informacija o
obremenitvi se prenese na strukturo, izracˇun cˇasovnega koraka – struktura, (2) infor-
macija o premiku se prenese na mejo fluida, izracˇun cˇasovnega koraka – fluid. Povzeto
po Lanoyu [92].
Pri implicitnem iterativnem algoritmu sklopitve, prikazanem na sliki 3.7, racˇunalniški kodi
komunicirata in izmenjujeta informacije vecˇkrat znotraj danega cˇasovnega koraka, dokler ni do-
sežena konvergenca [87]. Algoritem je iz vidika racˇunalniškega cˇasa dražji, a ustreznejši za re-
ševanje problemov, kjer sta si gostoti fluida in strukture podobni. Implicitni algoritem lahko, iz
enakih razlogov kot eksplicitni, postane nestabilen [92].
fluid
struktura
tn-1 tn tn+1
1
3
4 2
Slika 3.7: Implicitna shema sklopitve. (1) Izracˇun cˇasovnega koraka – fluid, (2) informacija o
obremenitvi se prenese na strukturo, (3) izracˇun cˇasovnega koraka – struktura, (4) in-
formacija o premiku se prenese na mejo fluida. Povzeto po Lanoyu [92].
Na stiku med domenama je treba zadostiti pogojema dinamicˇne in kinematicˇne kontinuitete,
kot je podano z enacˇbama (3.26) in (3.27). Zaradi tega sta v primeru particioniranega pristopa
pravilni obravnava stika in izmenjava informacij med racˇunalniškima kodama kljucˇni. Kot stik
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razumemo obmocˇje, kjer se obravnavani fizikalni domeni oziroma racˇunski mreži stikata. Mejo
racˇunske mreže toka fluida oznacˇimo z Ω
f
, mreže strukture pa z Ω
s
. Zdaj lahko opredelimo po-
jem konformnih in ujemajocˇih racˇunskih mrež. V primeru konformnih mrež se vozlišcˇa na Ω
f
in
Ω
s
ujemajo, metodi diskretizacije in interpolacije pa sta enaki. O nekonformnih mrežah govo-
rimo, kadar uporabimo razlicˇni metodi diskretizacije in (ali) red interpolacije ali pa se vozlišcˇa
na stiku ne ujemajo [87]. Cˇe sta mreži ujemajocˇi, se druga drugi prilegata. Neujemajocˇi mreži
se prekrivata ali pa je med njima razmik. Obicˇajno obravnavamo primere, pri katerih so mreže
nekonformne in ujemajocˇe, kar je posledica zahteve po razlicˇni velikosti racˇunskih celic, kot pri-
kazuje slika 3.8. Velja, da sta vsaki neujemajocˇi mreži tudi nekonformni.
Slika 3.8: Levo: nekonformni, ujemajocˇi mreži. Desno: neujemajocˇi mreži.
3.2.3 Analiza sklopljenega sistema fluid-struktura v programskem okolju ANSYS
ANSYS je komercialno programsko okolje, platforma, ki poleg racˇunalniških simulacij na po-
drocˇju mehanike, dinamike fluidov in elektronike omogocˇa tudi numericˇne analize sklopljenih
sistemov fluid-struktura (slika 3.9). Pri tem je uporabljen particioniran, iterativno implicitni ali
eksplicitni pristop po metodi ALE, saj povežemo dve specializirani kodi, Fluent (lahko tudi CFX) in
Mechanical APDL. Povezavo, delovanje in izmenjavo informacij med kodama omogocˇa okolje AN-
SYS System Coupling Service, ki je podrobneje predstavljeno v tem razdelku. Pri delu uporabimo
iterativno implicitni pristop, ki je prikazan na sliki 3.10. Ta razdelek je povzet po dokumentu Sy-
stem Coupling User's Guide [93], v katerem je detajlno pojasnjeno delovanje sheme ANSYS System
Coupling Service.
3.2.3.1 ANSYS System Coupling Service
System Coupling Service je namenjen nadzoru, komunikaciji in sinhronizaciji racˇunalniških kod
Fluent in Mechanical APDL ter obenem tudi analizi konvergence izmenjanih informacij oziroma
fizikalnih velicˇin. Konvergenco dolocˇamo in preverjamo ob koncu vsake povezovalne iteracije
znotraj cˇasovnega koraka, kot je shematsko prikazano na sliki 3.10. Ko zadostimo konvergencˇ-
nemu kriteriju, nadaljujemo z naslednjim cˇasovnim korakom, vendar le, cˇe je istocˇasno izpolnjen
tudi pogoj najmanjšega števila predpisanih iteracij. V naslednji cˇasovni korak vstopimo tudi v pri-
meru neizpolnitve konvergencˇnega pogoja, ko je doseženo najvecˇje dovoljeno število povezoval-
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Slika 3.9: Shematski prikaz analize sklopljenega sistema fluid-struktura v programskem okolju AN-
SYS [91].
nih iteracij znotraj danega cˇasovnega koraka. Merilo za konvergenco je RMS-vrednost normirane
spremembe opazovanega parametra, enacˇba (3.29). Prednastavljena vrednost konvergencˇnega
kriterija je enaka RMS 0,01.
RMS =
s 
∆ˆl
2
(3.29)
Pri tem je ∆ˆl normirana sprememba opazovanega parametra med zaporednima povezovalnima
iteracijama znotraj obravnavanega cˇasovnega koraka. Izracˇunamo jo kot
∆ˆl =
∆l
0.5 · (max |ϕ| −min |ϕ|) + |ϕ| , (3.30)
pri cˇemer ϕ oznacˇuje opazovani parameter, l pa je lokacija na stiku. Cˇe je analiza cˇasovno od-
visna, je imenovalec v enacˇbi (3.30) enak povprecˇju vsote razpona obmocˇja in srednje vrednosti
parametra v dani povezovalni iteraciji. Števec predstavlja nenormirano spremembo parametra
med iteracijama in se izracˇuna kot
∆l =
1
ω
 
ϕil −ϕi−1l

, (3.31)
kjerϕil inϕ
i−1
l oznacˇujeta vrednost parametra v trenutni oziroma predhodni povezovalni iteraciji,
ω pa je podrelaksacijski faktor.
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Slika 3.10: Iterativno implicitni pristop obravnave sklopljenega sistema fluid-struktura v program-
skem okolju ANSYS [94].
V System Coupling Service lahko izbiramo med dvema algoritmoma, ki omogocˇata izmenjavo
informacij na stiku. Prvi algoritem, profile preserving, je primeren za izmenjavo nekonzervativ-
nih fizikalnih velicˇin – pomik. Zamisel algoritma je prikazana na sliki 3.11. Algoritem vozlišcˇa
racˇunske mreže na ciljni strani stika preslika na elemente mreže na izvorni strani stika. Vredno-
sti velicˇin na ciljni strani stika dolocˇimo na podlagi poznanih utežnostnih faktorjev. Utežnostne
faktorje izracˇunamo z algoritmom preslikave bucket surface, ki se izvede pred zacˇetkom izracˇuna.
Ko na stiku izmenjujemo velicˇine, ki se v fizikalnem smislu ohranjajo (sila), uporabimo algo-
ritem conservative profile preserving (slika 3.12). Pri tem utežnostne faktorje dolocˇimo na podlagi
algoritma preslikave GGI (angl. General Grid Interface), ki je shematsko prikazan na sliki 3.13.
Znacˇilnost algoritma conservative profile preserving je, da se pri izmenjavi informacij vrednost pa-
rametra ohranja lokalno. Cˇe se izvorna stran v celoti preslika na ciljno stran racˇunske mreže, je
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Slika 3.11: Shematski prikaz algoritma profile preserving [93].
ohranitev globalna.
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Slika 3.12: Shematski prikaz algoritma conservative profile preserving [95].
kontrolna površina
izvor ciljd = 0
A1
A2 A3
Slika 3.13: Shematski prikaz algoritma preslikave GGI [95].
Zamisel algoritma GGI je, da vsak element na izvorni in ciljni strani stika racˇunskih mrež
razdeli na n delov, pri cˇemer je n število vozlišcˇ, ki definirajo ploskev elementa. Na ta nacˇin
algoritem dolocˇi kontrolne površine, na osnovi katerih se izracˇunajo utežnostni faktorji. Cˇe se
elementi izvorne in ciljne strani ne prekrivajo, se kontrolne površine ne ustvarijo, dolocˇi pa se
vrednost uteži, ki je enaka 0. Uteži se, za primer, prikazan na sliki 3.13, izracˇunajo kot
w1 =
A1
A1
, w2 =
A2
A2 + A3
. (3.32)
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Ko izracˇunamo utežnostne faktorje, z interpolacijo dolocˇimo vrednost parametra ϕ na ciljnih
vozlišcˇih ali kontrolnih površinah pri GGI po enacˇbi
ϕ =
n∑
i=1
wiϕi , (3.33)
pri cˇemer n predstavlja število vozlišcˇ izvornega elementa oziroma število kontrolnih površin.
V primeru implicitnega sklopljenja lahko s postprocesiranjem, z interpolacijo dobljenih vredno-
sti parametra, izboljšamo konvergenco celotne analize. Prva tehnika pospeševanja konvergence
je rampiranje, ki temelji na enacˇbi
ϕR = ϕref +
i
NMin
(ϕRaw −ϕref) . (3.34)
Pri tem je ϕR rampirana vrednost parametra v ciljnem vozlišcˇu, ϕref referencˇna vrednost v ciljnem
vozlišcˇu, ϕRaw z interpolacijo dolocˇena vrednost v ciljnem vozlišcˇu, i trenutna iteracija znotraj
cˇasovnega koraka in NMin najmanjše dolocˇeno število iteracij znotraj cˇasovnega koraka.
Drugi nacˇin pospešitve konvergence je uporaba podrelaksacije, ki omeji potencialno velike
variacije vrednosti parametra, zaradi katerih bi se izracˇun ustavil. Podrelaksacija temelji na enacˇbi
ϕUR = ϕref +ω (ϕRaw −ϕref) , (3.35)
kjer ϕUR oznacˇuje relaksirano vrednost parametra na ciljni strani, ω pa podrelaksacijski faktor (v
prvi iteraciji vsakega cˇasovnega koraka neustaljene analize je enak 1).
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3.3 Numericˇni eksperiment
V tem razdelku predstavljamo numericˇni eksperiment, tj. racˇunalniško FSI-simulacijo toka
zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka. Priprava numericˇnega eksperimenta poteka v treh korakih.
V prvem izdelamo tridimenzionalni geometrijski model svetline zgornjih dihal in obdajajocˇega
mehkega tkiva. Nato generiramo racˇunsko mrežo in geometrijski model krajevno diskretiziramo.
V ustvarjenih diskretnih tocˇkah v fazi simulacije izracˇunamo fizikalne velicˇine – tlak, hitrost, po-
mik in napetost. V tretjem koraku predpišemo robne pogoje in numericˇne parametre analize.
Sledi cˇasovno odvisen izracˇun, katerega rezultate predstavljamo v razdelku 3.4.
3.3.1 Geometrijski model zgornjih dihal
Priprava geometrijskega modela zgornjih dihal poteka v vecˇ korakih. V prvem iz CT- ali MRI-
posnetka glave in vratu bolnika izoliramo obravnavane anatomske sklope. Postopek se imenuje
segmentacija. Izvedli smo jo s prosto dostopnim in odprtokodnim programskim orodjem ITK-
SNAP [96]. Orodje omogocˇa rocˇno in samodejno segmentacijo na osnovi predpisane mejne vre-
dnosti sivine. Rezultat segmentacije je korekten tridimenzionalni geometrijski model, ki je pri-
meren za nadaljnjo manipulacijo oziroma obdelavo. Slikovne CT-posnetke [97] smo pridobili v
tesnem sodelovanju z Inštitutom za klinicˇno nevrofiziologijo ter Oddelkom za otorinolaringolo-
gijo in cervikofacialno kirurgijo Univerzitetnega klinicˇnega centra Ljubljana. Racˇunalniška to-
mografija omogocˇa, da na podlagi rentgenskega žarcˇenja dobimo detajlen vpogled v notranjost
cˇloveškega telesa. Postopek slikanja bolnika je podrobno opisan v delu Korena in sodelavcev [98].
Velikost slikovnih pik obravnavanega CT-posnetka je bila 0,52 mm× 0,52 mm, debelina reza pa
0,8 mm. Segmentacija svetline zgornje dihalne poti in obdajajocˇega mehkega tkiva v program-
skem orodju ITK-SNAP (v3.4.0) je prikazana na sliki 3.15. Predpisana mejna vrednost sivine
(angl. threshold value) pri samodejni segmentaciji je bila −300 Hounsfieldovih enot (HU). Kot
prikazuje slika 3.14, svetlina zgornjih dihal ni povsod segmentirana zadovoljivo.
Slika 3.14: Rezultat segmentacije svetline zgornje dihalne poti na ravni ustne votline na osnovi
predpisane mejne vrednosti sivine −300 HU – aksialni pogled.
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Slika 3.15: Segmentacija v programskem orodju ITK-SNAP; svetlina zgornje dihalne poti (rdecˇe), obdajajocˇe mehko tkivo (zeleno).
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Težave se pojavijo predvsem v višini ustne votline, saj lahko zaradi kovinskih zalivk pride do sipa-
nja. Rezultat je nekoliko popacˇen CT-posnetek. Vsak rez segmentiranega obmocˇja svetline zgornje
dihalne poti je bil zato vizualno pregledan. S postopkom rocˇne segmentacije so bile odpravljene
nepravilnosti modela. Pri tem se je treba opreti na poznavanje anatomske strukture dihal [50]
in ekspertno znanje. Obdajajocˇe mehko tkivo v obmocˇju velofarinksa je bilo segmentirano rocˇno,
saj samodejna segmentacija zaradi nejasne in kompleksne strukture ni mogocˇa. Kot je razvidno
s slike 3.15, je mehko nebo z uvulo pripadalo širšemu obmocˇju tkiva. V nadaljevanju smo zato
lahko korektno opredelili robne pogoje prirastišcˇa mehkega tkiva na kostne strukture.
Zaradi omejene locˇljivosti CT-posnetkov je površina rekonstruiranega tridimenzionalnega mo-
dela svetline zgornje dihalne poti in obdajajocˇega mehkega tkiva stopnicˇasta. Pred generacijo
racˇunskih mrež je zato nujno oba geometrijska modela gladiti in odpraviti morebitne preostale
nepravilnosti (luknje, bodice). V ta namen smo uporabili prosto dostopno in odprtokodno pro-
gramsko orodje MeshLab [99]. Slika 3.16 a prikazuje izrazito stopnicˇasto površino geometrijskega
modela v obmocˇju nosne votline. Rezultat glajenja z uporabo algoritmov v MeshLabu je prikazan
na sliki 3.16 b. Preden je geometrijski model pripravljen za nadaljnje delo, je treba odpraviti še
preostale geometrijske napake: podvojene elemente, elemente z nicˇto plošcˇino, odstraniti nepo-
vezana vozlišcˇa in koherentno usmeriti normale elementov površine. Pri tem postopku so v pomocˇ
specialni algoritmi oziroma orodja, vgrajena v programskem paketu MeshLab. Ko je manipulacija
geometrijskih modelov zakljucˇena, jih zapišemo v datoteko .stl. Koncˇna tridimenzionalna modela
svetline zgornjih dihal in obdajajocˇega mehkega tkiva prikazuje slika 3.17.
a b
Slika 3.16: Glajenje tridimenzionalnega geometrijskega modela (pogled na nosno votlino) v pro-
gramskem orodju MeshLab: (a) nezglajena površina, (b) glajena površina.
3.3.2 Numericˇni model
3.3.2.1 Mreženje
Mreženje je cˇasovno najpotratnejši, a najpomembnejši del priprave numericˇnega eksperimenta
oziroma racˇunalniške simulacije. Od kakovosti mreže je odvisna konvergenca rešitve, prav tako pa
tudi cˇas reševanja problema. Racˇunski mreži svetline zgornje dihalne poti in mehkega tkiva smo
44 POGLAVJE 3. RACˇUNALNIŠKA FSI-SIMULACIJA
Slika 3.17: Geometrija tridimenzionalnih modelov: (levo) svetlina zgornje dihalne poti in (desno)
mehko tkivo.
generirali s programskim orodjem ANSYS ICEM CFD (R15.0, 2013). V prvem koraku smo uvo-
zili geometrijska modela, prikazana na sliki 3.17, nato pa opredelili površine, na katerih bomo v
nadaljevanju predpisali pripadajocˇe robne pogoje. Omenjene površine, skupaj z racˇunsko mrežo,
prikazuje slika 3.18. Generirani sta bili nestrukturirani tetraedricˇni racˇunski mreži, ki sta v srednji
sagitalni ravnini prikazani na sliki 3.19. Mreža svetline zgornje dihalne poti je ob steni vsebovala
šest plasti prizmaticˇnih elementov zaradi boljšega popisa gradienta hitrosti in zahtev turbulen-
tnega modela. Maksimalna vrednost parametra y+ (brezdimenzijska oddaljenost od stene) je
znašala 0,8. Geometrijski model mehkega tkiva je bil krajevno diskretiziran s tetraedricˇnimi ele-
menti vrste SOLID185 [100]. Pri numericˇni obravnavi na podrocˇju mehanike deformabilnih teles
racˇunsko domeno obicˇajno diskretiziramo po metodi koncˇnih elementov, pri cˇemer posamezni
element ne opredeljuje le diskretnih racˇunskih tocˇk, temvecˇ daje tudi informacijo o fizikalnem
vedenju domene. Generirana je bila kombinacija racˇunskih mrež, ki je vsebovala 732.749 racˇun-
skih celic na strani fluida ter 154.624 racˇunskih celic na strani strukture. Da bi ugotovili odvisnost
rezultatov od gostote racˇunske mreže, smo v nadaljevanju generirali še dve dodatni kombinaciji
mrež (glejte preglednico 3.3 na strani 63).
3.3.2.2 Vodilne enacˇbe in modeliranje turbulentnega toka
Obnašanje strukture popišemo z gibalno enacˇbo (3.7), pri cˇemer upoštevamo linearno kon-
stitucijsko odvisnost napetosti in deformacije (3.8). Birch in Srodon [61] sta ugotovila, da je
vedenje mehkega tkiva v primeru majhnih razteznostnih razmerij idealno elasticˇno in sledi Ho-
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Slika 3.18: Racˇunska mreža (a) svetline zgornje dihalne poti in (b) obdajajocˇega mehkega tkiva
z oznacˇenimi robnimi površinami. (1) okolica, (2) obraz, (3) nosna votlina, (4) stena
grla, (5) traheja, (6) stena v obmocˇju velofarinksa (stik fluid-struktura), (7) trdo nebo,
(8) mehko tkivo, pripeto na hrbtenicˇno kost, (9) jezicˇek oziroma uvula, (10) mehko
tkivo.
okovemu zakonu. Kot predstavimo v razdelku 3.4.3, predvidene deformacije mehkega tkiva za
obravnavani primer niso velike, zato sklepamo, da je predpostavka o linearnem vedenju mehkega
tkiva upravicˇena. Trditev potrdimo v razdelku 3.3.2.4, kjer primerjamo viskoelasticˇen in elasticˇen
odziv tkiva mehkega neba na periodicˇno obremenitev.
Tok fluida popisujeta kontinuitetna in momentna enacˇba, ki se za primer obravnave skloplje-
nega sistema fluid-struktura zapišeta kot (3.24) in (3.25). Na osnovi ocene Reynoldsovega števila
2700 v obmocˇju najvecˇje zožitve velofarinksa ob najvišjem volumskem toku zraka skozi zgornjo
dihalno pot predvidevamo, da je tok lokalno laminaren, drugod pa turbulenten. Smo v preho-
dnem tokovnem režimu. Zaradi tega je treba tok modelirati z uporabo ustreznega turbulentnega
modela. Eden izmed turbulentnih modelov, ki je primeren za obravnavo tokov v prehodnem to-
kovnem režimu, je turbulentni model Low-Reynolds-Number k − ϵ. Jeong in sodelavci [21] so
obravnavali tok fluida skozi 50-odstotni stenoticˇni del cevi tako z vidika numericˇnega kot tudi
fizikalnega eksperimenta. Ugotovili so, da turbulentni model Low-Reynolds-Number k − ϵ uspe-
šno zajame glavne karakteristike toka, tj. prehod iz laminarnega v turbulentni tokovni režim
in separacijo toka z ustrezno inženirsko natancˇnostjo. Poleg tega so Jeong in sodelavci ome-
njeni turbulentni model uporabili v CFD-simulaciji toka zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka
in ugotovili, da jim je uspelo uspešno predvideti prehod iz laminarnega v turbulentni tokovni
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Slika 3.19: Racˇunski mreži v srednji sagitalni ravnini. (1) jezik (ni vidno), (2) svetlina žrela,
(3) mehko tkivo velofarinksa – posteriorno, (4) mehko tkivo velofarinksa – anteriorno
(mehko nebo), (5) poklopec (ni vidno), (6) mehko tkivo spodnjega dela velofarinksa –
posteriorno (ni vidno), (7) trdne strukture.
režim v primeru umirjenega dihanja. Glede na predstavljeno literaturo smo za obravnavo tur-
bulentnega toka uporabili turbulentni model Low-Reynolds-Number k − ϵ, implementiran v pro-
gramskem orodju ANSYS Fluent. Da zagotovimo korektnost obravnave toka ob steni, izberemo
obliko funkcij dušenja po Yangu in Shihu [101]. Delovanje in tocˇnost turbulentnega modela Low-
Reynolds-Number k−ϵ s funkcijami dušenja po Yangu in Shihu je bila preverjena v delu Jayarajuja
in sodelavcev [102], ki so obravnavali tok zraka skozi idealizirano geometrijo ust in žrela. Jaya-
raju in sodelavci so rezultate racˇunalniške simulacije validirali z meritvami na eksperimentalnem
modelu. Ker uporabljeni turbulentni model tokovnih razmer v mejni plasti ne predpostavlja na
osnovi empiricˇnih korelacij (tok se razrešuje vse do stene), je treba ob steni zagotoviti korektno
gostoto racˇunske mreže. Glavna zahteva turbulentnega modela Low-Reynolds-Number k−ϵ je, da
mora biti vrednost brezdimenzijske oddaljenosti od stene y+ okoli 1.
Turbulentni model Low-Reynolds-Number k− ϵ
Turbulentni model Low-Reynolds-Number k − ϵ temelji na dveh dodatnih enacˇbah, ki popisujeta
transport turbulentne kineticˇne energije k in disipacije turbulentne kineticˇne energije ϵ,
ρf
Dk
Dt
=∇ ·

µ+
µt
σk

∇k

+ G −ρfϵ, (3.36)
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pri cˇemer je produkcija turbulentne kineticˇne energije enaka
G = 0,5µt

∂ ui
∂ x j
+
∂ u j
∂ x i
2
. (3.38)
Turbulentna oziroma vrtincˇna viskoznost je definirana kot
µt = Cµρ
f fµ
k2
ϵ
. (3.39)
V navedenih enacˇbah µ predstavlja dejansko dinamicˇno viskoznost tekocˇine, µt je turbulentna
oziroma vrtincˇna viskoznost. Cϵ1, Cϵ2, Cµ, σk in σϵ oznacˇujejo modelske konstante, fµ, f1, f2
pa so funkcije dušenja. V primeru izbora funkcij dušenja po Yangu in Shihu veljajo vrednosti
modelskih konstant, zapisanih v preglednici 3.1. Funkcije dušenja po Yangu in Shihu podajajo
enacˇbe (3.40–3.41), obsežen pregled drugih funkcij dušenja pa je v delu Jagadeesha in Muralija
[103].
f1 = f2 =
p
Ret
1+
p
Ret
(3.40)
fµ =

1+
1p
Ret

·
⎡⎢⎣1− exp
⎛⎜⎝ −1,5× 10−4Rey−5,0× 10−7Re3y
−1,0× 10−10Re5y
⎞⎟⎠
⎤⎥⎦
1/2
(3.41)
Spremenljivki Ret in Rey v navedenih enacˇbah sta definirani kot Ret =
ρfk2
µε , Rey =
ρf
p
k y
µ .
Preglednica 3.1
Modelske konstante turbulentnega modela Low-Reynolds-Number k − ϵ s funkcijami dušenja po
Yangu in Shihu [104].
Cϵ1 Cϵ2 Cµ σk σϵ
1,44 1,92 0,09 1,00 1,30
3.3.2.3 Robni pogoji
Proces dihanja smo modelirali s predpisom cˇasovno odvisnega, sinusno spreminjajocˇega se vo-
lumskega toka zraka. Pri tem je bila perioda enega cikla enaka 5 s, amplituda oziroma maksimalni
volumski tok pa 25 dm3 ·min−1. Povprecˇen volumski tok zraka je tako znašal 8 dm3 ·min−1, kot
je znacˇilno za normalno umirjeno dihanje med spanjem. V trenutni fazi razvoja racˇunalniške FSI-
simulacije toka zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka je predpis idealiziranega vzorca dihanja
upravicˇen, saj želimo obravnavati vpliv zveznih robnih pogojev na dinamiko sistema. To pomeni,
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da je morebitna nizko- in visokofrekvencˇna dinamika mehkih tkiv posledica geometrijskih zna-
cˇilnosti zgornjih dihal ter razvoja toka, in ne nezveznosti v eksperimentalno pridobljenih robnih
pogojih dejanskega vzorca dihanja. Volumski tok zraka smo predpisali posredno na podlagi hitro-
sti na robnem obmocˇju »traheja« (glejte sliko 3.18), kot prikazuje graf 3.1. Robne pogoje enacˇb
turbulentnega modela smo predpisali tako: intenziteta turbulence 5 %, ocenjena krajevna skala
vrtincev 0,001 m. Eksperimentalnih meritev intenzitete turbulence v zgornjih dihalih nimamo,
vendar jo lahko ocenimo na osnovi empiricˇne enacˇbe [105]
I = 0,16
 
ReDH
−1/8
, (3.42)
ki velja za polno razvit tok v cevi. Krajevno skalo vrtincev za tok skozi kanal lahko ocenimo [105]
kot l = 0,07Deq. Pri tem je hidravlicˇni oziroma ekvivalentni premer na obmocˇju »traheja« enak
17 mm. V okolici obraza (robno obmocˇje »okolica«) so bili predpostavljeni staticˇni tlak okolice
oziroma nadtlak 0 Pa, intenziteta turbulence 1 % (nizka intenziteta) in krajevna skala vrtincev
0,01 m. Ocena krajevne skale vrtincev temelji na ekvivalentnem premeru nosnic. Stena velofa-
rinksa oziroma »stik« je bila modelirana kot prožna (izmenjava informacij o sili in pomiku med
numericˇnima kodama Fluent in Mechanical APDL), druge meje svetline zgornje dihalne poti pa
kot rigidne. Podajno oziroma prožno obmocˇje zgornjih dihal smo dolocˇili na osnovi prvih CFD-
simulacij Žuna in sodelavcev [23] in lastnih numericˇnih analiz, ki so pokazale, da se najnižji
intraluminalni tlak v fazi vdiha pojavi v obmocˇju velofarinksa. Ob poznavanju anatomskih zna-
cˇilnosti zgornjih dihal (mehko nebo je prosto vpeto [50]) smo predpostavili, da je verjetnost
pojava oženja ali obstruktivne zapore žrela najvecˇja prav v omenjenem obmocˇju. To potrjujejo
tudi endoskopski posnetki, posneti na Oddelku za otorinolaringologijo in cervikofacialno kirur-
gijo [40] Univerzitetnega klinicˇnega centra Ljubljana. Na steni smo zanemarili prisotnost sluzi
respiratornega sistema in aplicirali robni pogoj no slip. Zrak smo obravnavali kot nestisljiv plin
(Machovo število < 0,3) gostote 1,225 kg ·m−3 in dinamicˇne viskoznosti 1,789× 10−5 Pa · s.
Mehko tkivo je bilo nepremicˇno vpeto (nepremicˇna podpora) na prirastišcˇih na kostne struk-
ture, kot je oznacˇeno na sliki 3.18. Na anteriorni in superiorni strani se tkivo prirašcˇa na cˇeljust
oziroma trdo nebo, medtem ko je posteriorno prirašcˇeno na hrbtenicˇno kost. Živcˇno-mišicˇne
aktivnosti in vpliva gravitacije pri analizi nismo upoštevali.
3.3.2.4 Reološki model mehkega tkiva
V tem delu razdelka 3.3 upravicˇimo izbor linearno elasticˇnega reološkega modela vedenja
mehkega tkiva. V ta namen izvedemo numericˇno analizo odziva mehkega neba z uvulo na pe-
riodicˇno tlacˇno obremenitev. Mehko tkivo modeliramo kot linearno elasticˇno in viskoelasticˇno.
Rezultate meritev, na osnovi katerih dolocˇimo parametre izbranega viskoelasticˇnega reološkega
modela, povzemamo po delu Bircha in Srodona [61] (glejte razdelek 2.4.1).
Programsko orodje Mechanical APDL omogocˇa obravnavo viskoelasticˇnega vedenja materi-
alov z uporabo reoloških modelov, ki temeljijo na linearni teoriji viskoelasticˇnosti [106–108].
Poglobljena predstavitev omenjene teorije je v delih Knaussa in sodelavcev [109] ter Emrija in
Gergesove [110]. Reološki modeli so namenjeni matematicˇnemu popisu odziva kontinuuma na
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Graf 3.1: Idealiziran dihalni cikel, predstavljen s sinusno spreminjajocˇim se volumskim tokom
zraka.
obremenitev in podajajo odvisnost med napetostjo in deformacijo. Osnovna reološka elementa v
linearni teoriji viskoelasticˇnosti sta vzmet in dušilka. Vztrajnosti obicˇajno ne upoštevamo. Vzmet
je element, pri katerem je napetost sorazmerna deformaciji:
σ (t) = E · ϵ (t) . (3.43)
Napetost v dušilki je sorazmerna hitrosti deformacije:
σ (t) = µ · ϵ˙ (t) . (3.44)
V enacˇbah (3.43) in (3.44) sorazmernostna koeficienta E in µ oznacˇujeta modul elasticˇnosti ozi-
roma dinamicˇno viskoznost. S kombinacijo osnovnih gradnikov lahko tvorimo kompleksnejše re-
ološke modele, ki omogocˇajo popis znacˇilnih lastnosti viskoelasticˇnih materialov. V programskem
orodju Mechanical APDL viskoelasticˇno vedenje modeliramo z uporabo Wiechertovega reološkega
modela, ki je prikazan na sliki 3.20. Ta model je razširitev oziroma generalizacija triparametricˇ-
nega Maxwellovega modela in je uporaben za modeliranje relaksacijskega (strižnega) modula
realnih materialov:
G(t) = {Ge}+
N∑
i=1
Gi exp

− t
λi

, (3.45)
pri cˇemer λi oznacˇuje relaksacijski cˇas i-te Maxwellove enote. Vsoto eksponentov v enacˇbi (3.45)
imenujemo Prony-Dirichletova vrsta. Nabor relaksacijskih cˇasov λi , skupaj s pripadajocˇimi vre-
dnostmi Gi ,

Gi ,λi; i = 1,2,...,N
	
, imenujemo tudi diskretni oziroma cˇrtni relaksacijski spekter.
50 POGLAVJE 3. RACˇUNALNIŠKA FSI-SIMULACIJA
Ee
E1
EN
Maxwellova enota
Slika 3.20: Wiechertov reološki model.
Cˇe so na razpolago eksperimentalni podatki o vedenju viskoelasticˇnega materiala bodisi v cˇasovni
ali frekvencˇni domeni, lahko z uporabo curve fittinga dolocˇimo cˇlene Wiechertovega modela v
smislu Prony-Dirichletove vrste. Pri tem moramo opredeliti red Prony-Dirichletove vrste (število
Maxwellovih enot), cˇemur sledi nelinearna regresija. Ta je v programu Mechanical APDL izvedena
z uporabo Levenberg-Marquardtovega algoritma. Graf 3.2 prikazuje primerjavo eksperimentalno
dolocˇenega strižnega modula mehkega neba, povzetega po delu Bircha in Srodona [61], in curve
fittinga za Prony-Dirichletovo vrsto s štirimi cˇleni.
Graf 3.2: Primerjava eksperimentalno dolocˇenega strižnega modula [61] in curve fittinga za Prony-
Dirichletovo vrsto s štirimi cˇleni.
Cˇe uvedemo hipni modul Gg, lahko relativni strižni modul definiramo in zapišemo kot
αGi = Gi/Gg. (3.46)
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Funkcijo G (t) ob upoštevanju enacˇbe (3.46) in štirih cˇlenov Prony-Dirichletove vrste zapišemo
kot
G(t) = Gg

αGe +
4∑
i=1
αGi exp

− t
λGi

. (3.47)
Cˇe želimo modelirati viskoelasticˇen material, moramo torej predpisati parametre, ki nastopajo v
enacˇbi (3.47). Relativni moduli Prony-Dirichletove vrste s pripadajocˇimi relaksacijskimi cˇasi so
podani v preglednici 3.2. Glede na eksperimentalne ugotovitve Bircha in Srodona [61] predpi-
šemo Youngov modul elasticˇnosti Eg ob cˇasu t = 0 enak 14.030 Pa. Ob upoštevanju Poissonovega
razmerja 0,499 (tkivo modeliramo kot nestisljivo) izracˇunamo Gg kot
Gg =
Eg
2 (1+ ν)
. (3.48)
Na podlagi relativnih modulov Prony-Dirichletove vrste ob upoštevanju enacˇbe (3.46) izracˇunamo
še pripadajocˇe vrednosti Gi relaksacijskim cˇasom λi . Vrednosti so podane v preglednici 3.2.
Preglednica 3.2
Cˇleni Prony-Dirichletove vrste Wiechertovega štiriparametricˇnega reološkega modela mehkega
tkiva. Ge = 2158,85Pa.
i 1 2 3 4
αGi 0,009275 0,19908 0,17544 0,17331
λGi /s 0,00014876 0,18705 0,73273 4,9746
Gi/Pa 43,37 930,99 820,44 810,48
Validacija viskoelasticˇnega reološkega modela
Preden modeliramo obnašanje mehkih tkiv zgornje dihalne poti, v programskem okolju ANSYS
numericˇno ponovimo eksperiment, ki sta ga izvedla Birch in Srodon [61] na vzorcu tkiva meh-
kega neba. Na ta nacˇin preverimo oziroma validiramo curve fitting in ugotovimo, ali lahko na
podlagi dolocˇenih parametrov Wiechertovega modela (preglednica 3.2) napovemo ustrezno ve-
denje (relaksacijo) materiala.
Modelirali smo vzorec tkiva mehkega neba gabaritnih mer 9,2 mm× 5,2 mm× 5,4 mm, kot v
eksperimentu omenjenih avtorjev. Primer racˇunske mreže (1000 elementov SOLID185) vzorca
tkiva je prikazan na sliki 3.21 a. Vstopna datoteka primera je podana v prilogi A. Izveden je bil nu-
mericˇni test relaksacije, pri cˇemer je bila aplicirana skocˇna sprememba deformacije konca vzorca
1 mm v pozitivni smeri koordinate x , kot je prikazano na sliki 3.21 b. Rezultat, tj. relaksacija
napetosti vzorca tkiva mehkega neba, je prikazan na grafu 3.3. Opazimo, da smo trend relaksa-
cije napetosti kljub povprecˇnemu relativnemu odstopanju 3,4 % ± 1 % z rezultati eksperimenta
pravilno napovedali. S tem lahko potrdimo veljavnost uporabljenega reološkega modela.
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Slika 3.21: Prizmaticˇni vzorec tkiva mehkega neba: (a) racˇunska mreža in (b) robni pogoji.
Odziv mehkega tkiva žrela na periodicˇno tlacˇno obremenitev
Kot smo ugotovili v prejšnjih poglavjih, je zgornja dihalna pot cˇloveka geometrijsko izjemno kom-
pleksna. Sklopljena tridimenzionalna racˇunalniška simulacija je zato racˇunsko draga in zahteva
korišcˇenje kapacitet visokozmogljivih racˇunalniških sestavov. V tem delu želimo ugotoviti vpliv
viskoelasticˇnosti mehkega tkiva na odziv sistema v primeru periodicˇne obremenitve, zato problem
poenostavimo in razrešujemo le problem na podrocˇju mehanike deformabilnih teles. Tlacˇno obre-
menitev, ki je posledica dihanja, modeliramo s predpisom periodicˇne tlacˇne obremenitve. Problem
poenostavimo tudi geometrijsko in ga obravnavamo kot dvodimenzionalnega. Rezultat nume-
ricˇne analize je primerjava odziva mehkega neba z uvulo v primeru, ko tkivo modeliramo kot
idealno elasticˇno oziroma viskoelasticˇno. Na osnovi rezultatov sklepamo, ali je v trenutni fazi ra-
zvoja sklopljene racˇunalniške simulacije toka zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka viskoelasticˇnost
smiselno vgraditi v naš numericˇni model ali ne.
Geometrijski dvodimenzionalni model struktur mehkega tkiva, ki opredeljujejo obmocˇje velo-
farinksa, dobimo s segmentacijo posnetkov racˇunalniške tomografije v sagitalni oziroma sredinski
ravnini, kot prikazuje slika 3.22 a. Segmentiramo mehko nebo, posteriorno steno žrela in jezik.
Jezik omejuje gibanje mehkega neba v anteriorni, stena žrela pa v posteriorni smeri. Anteriorna
smer je smer v pozitivni smeri koordinate y (glejte sliko 3.22 b). Mehko tkivo smo krajevno
diskretizirali po metodi koncˇnih elementov. Racˇunska mreža z opredeljenimi robnimi pogoji je
prikazana na sliki 3.22 b. Zgrajena je iz 1803 elementov SOLID186. SOLID186 je element viš-
jega reda, namenjen strukturni analizi kompleksnih oblik domene v primeru velikih pomikov in
deformacij ter omogocˇa modeliranje viskoelasticˇnih lastnosti materiala s predpisom parametrov
Prony-Dirichletove vrste [100].
Prirastišcˇa mehkega tkiva na trdne strukture so oznacˇena s pušcˇicami. Tkivo posteriorne stene
žrela se prirašcˇa na hrbtenico, mehko nebo pa je vpeto na trdo nebo. Jezik je, kadar so usta
zaprta, prislonjen oziroma prilepljen ob sluznico trdega neba. Zaradi tega na stiku predpišemo
nepremicˇno podporo, enako kot na prirastišcˇu s cˇeljustjo. Lepenja na stiku mehkega neba in
3.3. NUMERICˇNI EKSPERIMENT 53
Graf 3.3: Relaksacija napetosti prizmaticˇnega vzorca (9,2 mm× 5,2 mm× 5,4 mm) tkiva mehkega
neba ob raztezku 1 mm – numericˇni izracˇun in primerjava z eksperimentalnimi rezultati
Bircha in Srodona [61].
jezika ne upoštevamo. Obremenitev mehkega neba med dihanjem modeliramo kot periodicˇno
(sinusno) se spreminjajocˇ staticˇni tlak, kot prikazuje graf 3.4. Dolžina enega cikla dihanja je
4 s, amplituda tlaka pa 200 Pa. Gostota vseh obravnavanih tkiv je enaka 1060 kg ·m−3. Mehko
nebo modeliramo kot viskoelasticˇno s predpisom cˇlenov Prony-Dirichletove vrste (preglednica
3.2) Wiechertovega modela. V obravnavani konfiguraciji pricˇakujemo, da bodo signifikantne le
deformacije mehkega neba, saj prirašcˇeno zgolj na trdo nebo prosto visi v zgornjih dihalih. Zaradi
tega preostali strukturi, tj. jezik in posteriorno steno žrela, ki omejujeta gibanje mehkega neba,
modeliramo kot linearno elasticˇni in zelo rigidni. Predpostavimo Youngov modul elasticˇnosti
1 MPa. Tkiva modeliramo kot nestisljiva in upoštevamo Poissonovo razmerje 0,499.
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Graf 3.4: Tlacˇna obremenitev mehkega neba.
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Slika 3.22: Segmentirana struktura (a) jezika (modro), mehkega neba (zeleno) in posteriorne
stene žrela (rumeno) v sagitalni ravnini. Svetlina zgornje dihalne poti je obarvana
rdecˇe. (b) Racˇunska mreža struktur mehkega tkiva z opredeljenimi robnimi pogoji.
V drugem (primerjalnem) primeru tkivo mehkega neba modeliramo kot idealno elasticˇno in
predpišemo Youngov modul elasticˇnosti, enak 14.030 Pa. Izvedemo cˇasovno neustaljen izracˇun
treh zaporednih ciklov dihanja. Izberemo cˇasovni korak ∆t = 0,001 s.
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Rezultati
Rezultat racˇunalniške simulacije obremenjevanja mehkega neba s periodicˇno tlacˇno obremenitvijo
je prikazan na grafu 3.5. Opazimo, da v primeru uporabe viskoelasticˇnega reološkega modela pri
enakih obremenitvenih pogojih predvidimo vecˇji pomik mehkega neba v posteriorni smeri kot
v primeru idealno elasticˇnega vedenja tkiva. V prvem primeru elasticˇni oziroma strižni modul
tkiva s cˇasom obremenjevanja pada, zato struktura postaja bolj podajna. Kljub temu pa razlika v
pomiku ni visoka in (maksimalna) znaša približno 0,15 mm. Pomembno se je zavedati, da se fizi-
kalne oziroma mehanske lastnosti tkiva spreminjajo od pacienta do pacienta. Razlog je razlicˇna
histološka zgradba (mašcˇoba, mišicˇna vlakna) tkiv, upoštevati pa je treba tudi živcˇno-mišicˇno
aktivnost. Unikatne vrednosti mehanskih lastnosti torej ne obstajajo. Cˇe želimo dosecˇi resnicˇno
pacientu lastno racˇunalniško simulacijo, moramo pacientovo tkivo vnaprej testirati in dolocˇiti me-
hanske lastnosti. Zaradi tega zakljucˇimo, da upoštevanje viskoelasticˇnega vedenja v trenutnem
numericˇnem eksperimentu, ki obravnava sklopljeno analizo toka zraka v zgornji dihalni poti cˇlo-
veka, ni utemeljeno. Razlike v maksimalnem pomiku mehkega neba so zanemarljive, obenem pa
so viskoelasticˇne reološke lastnosti mehkih tkiv slabo poznane in opredeljene. Sklenemo lahko, da
bi jih bilo treba v prvem koraku dobro okarakterizirati (glejte razdelek 2.4.1), šele potem bi lahko
zacˇeli razmišljati o vgradnji viskoelasticˇnih reoloških modelov vedenja mehkih tkiv v omenjeno
racˇunalniško simulacijo.
Graf 3.5: Primerjava vpliva reološkega vedenja tkiva na pomik mehkega neba pri periodicˇni tlacˇni
obremenitvi amplitude 200 Pa. Frekvenca oscilacij je enaka 12,5 Hz.
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Sklep
Mehko tkivo smo zaradi navedenih razlogov z reološkega vidika modelirali kot linearen, homo-
gen in izotropen material. Youngov modul elasticˇnosti 7540 Pa je bil izracˇunan iz dinamicˇnega
strižnega modula G' mehkega neba, ki so ga z metodo MRE izmerili Cheng in sodelavci [62].
Pri izbiri fizikalnih lastnosti tkiva smo tako sledili delu Zhuja in sodelavcev [17]. Poissonovo
razmerje je bilo tako enako 0,49, gostota mehkega tkiva pa 920 kg ·m−3. Mehko tkivo v vecˇini
sestavlja voda, zaradi cˇesar je skoraj nestisljivo. Izbrana vrednost Poissonovega razmerja je tako
upravicˇena. Gostota mehkega tkiva je bila izbrana glede na razpon gostote mehkega tkiva, ki je
v obmocˇju od 900 kg ·m−3 do 1100 kg ·m−3.
3.3.2.5 Nastavitve numericˇnih parametrov
Racˇunalniško FSI-simulacijo toka zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka smo izvedli v pro-
gramskem paketu ANSYS (R15.0, 2013). Diskretizacija in reševanje vodilnih enacˇb toka fluida
sta bila izvedena v programskem orodju ANSYS Fluent (R15.0, 2013). Zrak je ob cˇasu t = 0 mi-
roval pri tlaku okolice, kar opredeljuje zahtevan zacˇetni pogoj neustaljene analize. Izbrana je bila
implicitna cˇasovna diskretizacija prvega reda natancˇnosti. Sklopitev hitrostnega in tlacˇnega polja
je bila obravnavana z algoritmom PISO. Ta je priporocˇen pri obravnavi neustaljenih problemov to-
kov na nestrukturiranih racˇunskih mrežah [111]. Gradienti fizikalnih velicˇin so bili izracˇunani po
Green-Gaussovi shemi. Interpolacija tlaka je bila izvedena s shemo Standard. Konvektivni cˇleni
vodilnih enacˇb so bili diskretizirani s privetrno shemo prvega reda. Razloga za izbiro numericˇno
difuzivne privetrne sheme prvega reda sta dva. Uporaba shem višjega reda povecˇa racˇunski cˇas,
drugi (pomembnejši) razlog pa je, da privetrna shema drugega reda lahko povzrocˇi težave s kon-
vergenco, kar se izraža v nefizikalnih oscilacijah, ki se pojavijo v toku (pojav t. i. wiggles). Mogocˇa
posledica je napoved lažnega oziroma nepravega dinamicˇnega odziva sklopljenega sistema fluid-
struktura. Zaradi pomikov mej tokovne domene je treba v primeru racˇunalniške FSI-simulacije
uporabiti dinamicˇno racˇunsko mrežo. Pri tem je treba omogocˇiti glajenje, ki omogocˇa, da se de-
formacija meje porazdeli tudi na notranje elemente racˇunske mreže. Prvi poizkusi so pokazali, da
glajenje za dokoncˇanje izracˇuna ne bo dovolj, saj je bila deformacija mreže prevelika. Zaradi tega
smo uporabili tudi premreženje (angl. remeshing), ki na novo generira racˇunske celice glede na
predpisan kriterij krajevne skale. S tem smo zagotovili sprejemljivo in enakomerno kakovost ra-
cˇunske mreže v celotnem izracˇunu. ANSYS Fluent je znotraj povezovalne iteracije opravil najvecˇ
deset iteracij. Z uporabo modula System Coupling Service smo omogocˇili izmenjavo informacij
(pomiki, sile) med programom ANSYS Fluent in programskim orodjem za analizo trdnih ozi-
roma deformabilnih teles ANSYS Mechanical APDL (R15.0, 2013). Ta program je bil uporabljen
za analizo odziva mehkega tkiva na aerodinamicˇno obremenitev. Pri izmenjavi informacij smo
omogocˇili najvecˇ sedem povezovalnih iteracij znotraj cˇasovnega koraka (glejte sliko 3.10). Mi-
nimalno število povezovalnih iteracij je bilo enako 2. Predpisan je bil konstanten cˇasovni korak
0,001 s, kar je zagotavljalo izpolnitev konvergencˇnega kriterija 0,01 vrednosti RMS normirane
spremembe opazovanega parametra, kot je opredeljeno z enacˇbo (3.29). Znotraj cˇasovnega ko-
raka je bil v programu ANSYS Fluent predpisan konvergencˇni kriterij za vse globalno skalirane
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ostanke, 1×10−3. Konvergenca je bila dosežena v vsakem cˇasovnem koraku. Generirani racˇunski
mreži nista konformni, sta pa ujemajocˇi. Zaradi tega se vse racˇunske celice na eni strani stika
uspešno preslikajo na drugo stran stika. Pri prenosu oziroma izmenjavi informacij na stiku je bil
v vsaki povezovalni informaciji uporabljen podrelaksacijski faktor, enak 1. Izracˇun brez podrela-
ksacije je bil mogocˇ, saj zaradi velike razlike v gostoti domen nismo pricˇakovali težav z numericˇno
nestabilnostjo.
Izvedena je bila tudi študija obcˇutljivosti rezultatov glede na izbor cˇasovnega koraka. Izbrana
sta bila cˇasovna koraka ∆t1 = 0,005s in ∆t2 = 0,001s. Ugotovili smo, da je predvidena cˇa-
sovno povprecˇena absolutna tlacˇna razlika, p (∆t1)− p (∆t2), preko zgornje dihalne poti enaka
0,0012 Pa. Pri tem je cˇasovno povprecˇena relativna razlika enaka (p (∆t1)/p (∆t2)− 1) = 0,5 %.
Rezultat (tlacˇna razlika preko zgornje dihalne poti) racˇunalniške simulacije pri izbranih cˇasovnih
korakih je prikazan na grafu 3.6. Ugotovimo, da je cˇasovni korak 0,001 s pravilno izbran, saj bi že
z bolj grobo cˇasovno diskretizacijo napovedali enak rezultat. Cˇe je pri racˇunalniški FSI-simulaciji
cˇasovni korak prevelik, se lahko zgodi, da se elementi racˇunske mreže znotraj enega cˇasovnega
koraka prevecˇ deformirajo. Pojavijo se racˇunske celice z negativno prostornino, izracˇun pa se
prekine. Opisana težava je drugi razlog izbire cˇasovnega koraka 0,001 s.
Izracˇun je bil izveden na visokozmogljivem racˇunalniškem sestavu Prelog na Fakulteti za stroj-
ništvo Univerze v Ljubljani. Izracˇun ene FSI-simulacije toka zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇlo-
veka je trajal štiri tedne, pri cˇemer je ANSYS Fluent tekel na 48., ANSYS Mechanical APDL pa na
12. racˇunskih jedrih (Intel Xeon X5670). Omenjeno pricˇa o zahtevnosti in visoki ceni izvedbe
racˇunalniške simulacije obravnavanega sklopljenega sistema.
Graf 3.6: Izracˇunana tlacˇna razlika preko zgornje dihalne poti v odvisnosti od cˇasovnega koraka
racˇunalniške simulacije.
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3.4 Rezultati in analiza
Rezultati, prikazani v nadaljevanju, so izid racˇunalniške FSI-simulacije toka zraka v zgornji
dihalni poti cˇloveka, pri cˇemer je bil obravnavan en cikel (izdih + vdih) dihanja. Cikel je trajal
5 s. Izracˇun je bil izveden na naslednji kombinaciji racˇunskih mrež: 732.749 racˇunskih celic
na strani fluida, 154.624 racˇunskih celic na strani strukture. Postprocesiranje rezultatov je bilo
izvedeno v programskem orodju ANSYS CFD POST (R15.0, 2013).
3.4.1 Tlacˇne razmere v zgornjih dihalih
Graf 3.7 prikazuje po prerezu povprecˇen staticˇni intraluminalni tlak vzdolž zgornje dihalne
poti ob cˇasu najvecˇjega volumskega toka zraka v fazi izdiha (t = 1,25 s) in vdiha (t = 3,75 s).
Prikaz enodimenzionalnega tlacˇnega profila vzdolž zgornjih dihal je s prakticˇnega (z medicin-
skega) vidika uporaben precej bolj kot podajanje lokalnih vrednosti v opazovanem prerezu, saj
tako lahko sklepamo na obmocˇja velike upornosti proti toku fluida. Opazimo, da padec tlaka
oziroma tlacˇna razlika pri toku zraka skozi nosnice znaša skoraj polovico celotne tlacˇne razlike
v opazovanem delu dihal. Omenjeno potrjuje, da je upornost nosu velika in jo je treba v analizi
toka zraka skozi dihala upoštevati. Zaradi tega je treba korektno modelirati vtok v nosno votlino,
in sicer na nacˇin, kot prikazuje slika 3.18 na strani 45.
Najnižji intraluminalni tlak in najvecˇji gradient tlaka v smeri toka v fazi vdiha je v obmocˇju
velofarinksa. V velofarinksu tok zaradi anatomsko prisotne zožitve in oženja žrela, ki je posledica
sklopljenja toka fluida in strukture, mocˇno pospeši (pretvorba tlacˇne energije v kineticˇno). V fazi
izdiha je mocˇan gradient tlaka prav tako prisoten v obmocˇju velofarinksa. Cˇeprav je padec tlaka
visok, pa po prerezu povprecˇen intraluminalni tlak ostane pozitiven (nadtlak), zaradi cˇesar se
zgornja dihalna pot razširi, kot je predstavljeno v nadaljevanju.
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Graf 3.7: Povprecˇen staticˇni intraluminalni tlak vzdolž zgornje dihalne poti ob cˇasu najvecˇjega vo-
lumskega toka zraka. T, LF, OF, VF, NF, NV oznacˇujejo trahejo, laringofarinks, orofarinks,
velofarinks, nazofarinks in nosno votlino.
3.4.2 Hitrostne razmere v zgornjih dihalih
Kot smo omenili v razdelku 3.4.1, pozitivna tlacˇna sila v fazi izdiha povzrocˇi povecˇanje pre-
tocˇnega prereza zgornjih dihal. Posledicˇno je magnituda hitrosti, ki jo predvidimo z racˇunalniško
FSI-simulacijo, manjša, kot cˇe steno modeliramo kot rigidno (CFD-simulacija). Graf 3.8 a prika-
zuje hitrostne razmere oziroma magnitudo hitrosti v obmocˇju velofarinksa v fazi izdiha. Magni-
tuda hitrosti v fazi vdiha je prikazana na grafu 3.8 b. Dinamika stene velofarinksa je v fazi vdiha
nasprotna kot v fazi izdiha. Velofarinks si lahko predstavljamo kot konvergentno-divergentno
šobo, kjer zrak zaradi zožitve tokovnega prereza pospeši. Pri tem nastane turbulentni curek, ime-
novan velopharyngeal jet (glejte razdelek 2.3 na strani 11). Še enkrat je pomembno poudariti,
da oženja zgornje dihalne poti s CFD-simulacijo ne moremo predvideti zaradi predpostavke o
rigidnih mejah tokovne domene.
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Graf 3.8: Magnituda hitrosti v obmocˇju velofarinksa predvidena na testnem mestu (zgoraj), ob
cˇasu najvecˇjega volumskega toka zraka v fazi (a) izdiha in (b) vdiha. Testno mesto je
locirano v srednji sagitalni ravnini, kot je prikazano pod (a), zgoraj (*). Spodnji sliki
prikazujeta polje magnitude hitrosti v obmocˇju velofarinksa v srednji sagitalni ravnini in
mnogih aksialnih ravninah.
Deformacija mehkega tkiva v obmocˇju velofarinksa je v fazi izdiha manjša kot v fazi vdiha.
Razlog je, da se povecˇanje pretocˇnega prereza v fazi izdiha odrazi v zmanjšanju aerodinamicˇne sile
na steno zaradi relativno manjše spremembe staticˇnega intraluminalnega tlaka. V fazi vdiha vsako
oženje zgornjih dihal povzrocˇi dodatno povecˇanje sile zaradi subatmosferskega intraluminalnega
tlaka. Prav to je razlog vecˇje deformacije velofarinksa v fazi vdiha. Poleg tega je nepravilna in
asimetricˇna geometrija zgornje dihalne poti razlog specificˇnih karakteristik toka. V fazi vdiha
je maksimalna hitrost povezana z nastankom turbulentnega curka in jo najdemo nekoliko za
najožjim prerezom velofarinksa v smeri laringofarinksa. Najvecˇjo hitrost v fazi izdiha lahko prav
tako opazimo v velofarinksu, vendar pomaknjeno proti nazofarinksu. Premik lokacije maksimalne
hitrosti (Umax) je oznacˇen na grafu 3.8.
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3.4.3 Oženje žrela in trepetanje mehkega neba
Slika 3.23 prikazuje porazdelitev staticˇnega intraluminalnega tlaka v najožjem prerezu velo-
farinksa ob cˇasu najvecˇjega volumskega toka zraka v fazi izdiha (t = 1,25 s) in vdiha (t = 3,75 s).
Cˇez polje kontur staticˇnega tlaka je superponirano deformacijsko stanje prožne stene za oba pri-
mera. Deformacija oziroma posteriorni pomik mehkega neba v najožjem prerezu velofarinksa je
približno 1 mm ob cˇasu najvecˇjega volumskega toka v fazi vdiha. Opazimo, da je porazdelitev
staticˇnega tlaka po prerezu nehomogena. Razlog je treba iskati v asimetricˇni geometrijski obliki
zgornjih dihal, ki povzrocˇi kompleksne tokovne fenomene.
Graf 3.9 prikazuje spreminjanje tlacˇne razlike preko zgornje dihalne poti v odvisnosti od cˇasa,
kot jo predvidimo z racˇunalniško FSI-simulacijo. Za primerjavo je na istem grafu prikazan tudi
rezultat CFD-simulacije. Ker z racˇunalniško FSI-simulacijo lahko predvidimo deformacijo prožne
meje oziroma stene, torej oženje in širjenje svetline velofarinksa, je napoved tlacˇne razlike razlicˇna
glede na CFD-simulacijo, kjer steno žrela obravnavamo kot rigidno. Opazimo, da tlacˇna razlika
ob enakem volumskem toku zraka skozi dihala v fazah izdiha in vdiha ni enaka. Razlog je mocˇna
asimetrija zgornjih dihal, zaradi cˇesar je pot toka med fazama drugacˇna. V fazi izdiha se tok
ujame v obmocˇju orofarinksa. Nastane recirkulacijski mehur, s pojavom katerega so povezane
tudi višje izgube tlaka.
Med dihalnim ciklom lahko na grafu 3.9 opazimo, da tlacˇna razlika preko zgornje dihalne poti
niha. Pojav oscilacij je dokaz dinamicˇne narave obravnavanega sistema. Na grafu 3.10 je prika-
zano spreminjanje plošcˇine najožjega prereza velofarinksa znotraj dihalnega cikla v odvisnosti od
cˇasa. Prikazujemo relativno spremembo plošcˇine glede na zacˇetno, referencˇno stanje, ko je di-
halna pot nedeformirana. Opazimo, da se v fazi vdiha ob cˇasu najvecˇjega volumskega toka zraka
zaradi pojava subatmosferskega intraluminalnega tlaka plošcˇina najožjega prereza velofarinksa
zmanjša za približno 7 mm2 oziroma deset odstotkov (glejte tudi sliko 3.23 b). V fazi izdiha se
ob enakem volumskem toku zraka plošcˇina najožjega prereza velofarinksa povecˇa za približno
3 mm2 oziroma štiri odstotke. Oscilacije so indikator pojava trepetanja mehkega neba, ki je zna-
cˇilno za smrcˇanje. Frekvenca trepetanja mehkega neba z uvulo je enaka 17,8 Hz. Dolocˇili smo jo
na podlagi hitre Fourierjeve transformacije. Pomembno je poudariti, da je napovedana dinamika
sten zgornjih dihal v celoti rezultat sklopljene racˇunalniške simulacije in ni bila na noben nacˇin
predeterminirana kot robni pogoj.
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Slika 3.23: Porazdelitev staticˇnega intraluminalnega tlaka v najožjem prerezu velofarinksa ob cˇasu
najvecˇjega volumskega toka zraka; (a) izdih in (b) vdih. (c) Lokacija najožjega prereza
velofarinksa. Za lažjo predstavo je cˇez polje kontur staticˇnega tlaka prikazano tudi
deformacijsko stanje najožjega prereza velofarinksa.
Graf 3.9: Napoved tlacˇne razlike preko zgornje dihalne poti med enim ciklom dihanja na podlagi
CFD in FSI-simulacije.
Za potrditev, da trepetanje mehkega neba, pojav katerega nakazujejo oscilacije, prikazane na
grafih 3.9 in 3.10, ne izvira iz numericˇnih napak izracˇuna, temvecˇ je posledica fizike interakcije,
smo izvedli test neodvisnosti mreže. Rezultat testa je v pomocˇ pri opredelitvi, ali je napoved
trepetanja mehkega neba odvisna in povezana z izbiro gostote racˇunske mreže. Izracˇuni so bili
izvedeni na treh kombinacijah racˇunskih mrež, ki so predstavljene v preglednici 3.3. Rezultati,
predstavljeni v preglednici 3.3, kažejo, da se trepetanje mehkega neba pojavi ne glede na izbrano
kombinacijo racˇunskih mrež. Frekvenca trepetanja se z zgošcˇevanjem racˇunske mreže monotono
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Graf 3.10: Sprememba plošcˇine najožjega prereza velofarinksa v odvisnosti od cˇasa. Frekvenca
oscilacij (trepetanje mehkega neba z uvulo) je enaka 17,8 Hz. ∆A= A(ti)−A(t0),∆A∗ =
∆A(ti)/A(t0).
zmanjšuje (konvergira), zato lahko trdimo, da vzroka ne moremo iskati v napakah izracˇuna ali
izbiri racˇunske mreže.
Preglednica 3.3
Število elementov kombinacij generiranih racˇunskih mrež skupaj s predvideno frekvenco trepe-
tanja mehkega neba.
domena redka srednja gosta
zrak 313.304 732.749 2.106.877
tkivo 83.747 154.624 346.062
FSI: f /Hz 18,3 17,8 17,4
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3.5 Razprava
Z uporabo sklopljene racˇunalniške simulacije nam je do neke mere uspelo raziskati in poja-
sniti mehanizem oženja ali obstruktivne zapore zgornjih dihal v obmocˇju velofarinksa v odsotnosti
živcˇno-mišicˇne aktivnosti in gravitacije. Z racˇunalniško simulacijo lahko fenomen dinamike sten
zgornjih dihal obravnavamo zgolj z mehanskega vidika. Kljub temu da živcˇno-mišicˇna aktivnost
lahko pomembno vpliva na odziv sistema, je v trenutni fazi ne moremo vkljucˇiti v razvit nume-
ricˇni model. Zavedamo se tudi drugih sprejetih predpostavk, ki jih komentiramo v nadaljevanju
razdelka. Potrdili smo mocˇno povezavo med anatomsko zožitvijo žrela in pojavom visokega su-
batmosferskega intraluminalnega tlaka v fazi vdiha. Zapiralna sila je dovolj mocˇna, da se relaksi-
rano (zaradi manjka živcˇno-mišicˇne aktivnosti) mehko tkivo velofarinksa odzove z deformacijo
prostovisecˇega mehkega neba v posteriorni smeri. Tok zraka smo obravnavali kot nestisljiv. Da
je pogoj kontinuitete izpolnjen, se mora zracˇni tok zaradi zoženega pretocˇnega prereza pospešiti,
pri cˇemer se tlacˇna energija pretvori v kineticˇno energijo toka. Posledica je znižanje staticˇnega
intraluminalnega tlaka, kar v primeru prožne meje tokovne domene povzrocˇi dodatno oženje
velofarinksa, ki se v skrajnem primeru lahko koncˇa s pojavom obstruktivne zapore žrela.
Med dihanjem, še posebej ko so dihala zadosti zožena, lahko pride do zacˇepitve toka (angl.
flow limitation), pri kateri pretok fluida kljub povecˇevanju tlacˇne razlike ostaja nespremenjen.
Fenomen so eksperimentalno, z delom na Starlingovem uporu, obravnavali na primer Amatoury
in sodelavci [112]. Dejanskega staticˇnega intraluminalnega tlaka v obmocˇju traheje ne poznamo,
zato smo dihanje lahko modelirali le s predpisom volumskega toka zraka. Volumski tok je pa-
rameter, ki ga poznamo z najvecˇjo gotovostjo in je merljiv bistveno lažje in manj invazivno kot
staticˇni tlak v dihalih. Ker torej vnaprej predpostavimo dolocˇen volumski tok zraka, fenomena
zacˇepitve toka ne moremo zajeti. Kot izhaja iz interpretacije grafa 3.7, tlacˇna razlika pri vtoku
v nosno votlino znaša skoraj polovico celotne tlacˇne razlike preko zgornjih dihal. Zaradi tega je
pomembno, da racˇunsko domeno razširimo in poleg nosne votline modeliramo tudi bližnjo oko-
lico bolnikovega obraza. Na ta nacˇin dobimo obmocˇje – okolico –, kjer staticˇni tlak z gotovostjo
poznamo. Po drugi strani obstaja nekaj študij [15,18,22,24], ki zracˇnega toka skozi nosno votlino
ne obravnavajo, temvecˇ opazujejo le izolirano obmocˇje žrela. Taka obravnava s stališcˇa postavi-
tve robnih pogojev ni korektna, saj staticˇnega tlaka v obmocˇju nazofarinksa a priori ne poznamo.
Še posebej pri racˇunalniški FSI-simulaciji je bistveno poznavanje dejanskih tlacˇnih razmer, saj le
tako pri danih mehanskih lastnostih strukture lahko napovemo njen pravilen odziv. Pozitivna po-
sledica izolirane obravnave žrela je, da se znebimo izjemno težavne generacije racˇunske mreže v
obmocˇju nosne votline, kjer so prehodi lahko izjemno ozki. Zaradi tega racˇunske celice postanejo
zelo majhne, število elementov racˇunske mreže pa se mocˇno povecˇa.
Poleg oženja in širjenja velofarinksa, ki se izražata na cˇasovni skali dihalnega cikla, smo iden-
tificirali tudi socˇasno trepetanje mehkega neba z uvulo, ki je glavni izraz pojava smrcˇanja. Kot
porocˇajo Osborne in sodelavci [113], se pri t. i. palatalnem smrcˇanju generira zvok, katerega
pojav vrhov je relativno nizke frekvence – 20 Hz. Vrednost se dobro ujema s frekvenco trepetanja
mehkega neba 17,8 Hz, ki smo jo predvideli v naši simulaciji. Poudariti je treba, da se z racˇunal-
niško FSI-simulacijo predvideno trepetanje mehkega neba z uvulo pojavi v fazi izdiha skozi nosno
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votlino. V splošnem je trepetanje v fazi izdiha pojav, ki se zgodi med govorom [114]. Smrcˇanje
je opisano kot zvok, ki se znacˇilno pojavi ob vdihu. Po drugi strani pa je znano, da se v primeru
hudega kronicˇnega smrcˇanja zvok, ki je posledica trepetanja mehkega neba, lahko pojavi tudi
v fazi izdiha [115]. Trepetanje mehkega neba v fazi izdiha bi lahko bilo posledica specificˇnega
tokovnega polja, ki nastane v bližini tocˇke stagnacije, ki je locirano na uvuli. Ob izdihu aerodi-
namicˇna sila premakne mehko nebo z uvulo iz zacˇetne ravnovesne lege. Brez dušenja bi uvula
nihala oziroma vibrirala z lastno frekvenco, ki je specificˇna lastnost sistema. Lastna frekvenca je
odvisna od mehanskih lastnosti mehkega tkiva in živcˇno-mišicˇne aktivnosti, ki dolocˇajo njegovo
togost. Ob vdihu tocˇka stagnacije toka na uvuli izgine, saj tok uvule ne zadene vecˇ neposredno.
Tudi tokovnice so bolj gladke, kot je razvidno iz primerjav slik 3.24 a in 3.24 b. Sliki prikazujeta
tudi nastanek brazde v okolici uvule. Za obravnavane geometrijske znacˇilnosti žrela je brazdanje
pri separaciji toka ob vdihu šibkejše kot v fazi izdiha. Zaradi tega tudi dinamicˇna sila na mehko
nebo z uvulo v fazi vdiha ni tako mocˇna kot ob izdihu skozi nosno votlino. Slika 3.24 c prikazuje
rezultat (prvo lastno resonancˇno obliko) modalne analize obravnavanega modela mehkega tkiva.
Prva lastna frekvenca je enaka 18,1 Hz. Ugotovimo lahko, da je predvidena frekvenca trepetanja
mehkega neba z uvulo zelo blizu prvi lastni frekvenci modela mehkega tkiva.
Pomembna predpostavka predstavljenega numericˇnega eksperimenta je, da gravitacije ne upo-
števamo. Trenutne rezultate si torej lahko razlagamo v smislu vedenja v breztežnostnih pogojih.
Mehko tkivo zgornjih dihal je vplivu gravitacije izpostavljeno v fazi CT-slikanja, med katerim pa-
cient obicˇajno leži na hrbtu. Cˇe bi torej želeli upoštevati vpliv težnosti, bi morali poleg zacˇetnega
deformacijskega stanja poznati tudi zacˇetno napetostno stanje mehkega tkiva. V prihodnje bi
bilo treba razmisliti, da bi slikanje pacientov potekalo v položaju, v katerem bi bila vloga gravi-
tacije cˇim manjša in se mehke strukture žrela ne bi že de facto deformirale. Na ta nacˇin bi lahko
numericˇno analizo zacˇeli iz nedeformiranega stanja in dolocˇili gravitacijsko inducirano deforma-
cijo mehkih tkiv oziroma ustrezen napetostno-deformacijski zacˇetni pogoj. Nato bi nadaljevali
racˇunalniško FSI-simulacijo, kot smo jo predstavili v tem delu.
Mehko tkivo smo modelirali kot linearno elasticˇno, homogeno in izotropno, kar je precej groba
poenostavitev pravega reološkega vedenja. Zavedamo se, da je vedenje bioloških tkiv viskoela-
sticˇno, kot je opredeljeno v razdelku 2.4. Še posebej viskoelasticˇnost pride do izraza v primeru
velikih deformacij tkiva. V prihodnje bi jo bilo treba zato upoštevati pri modeliranju, saj so vi-
skoelasticˇne lastnosti tudi frekvencˇno odvisne. Kljub vsemu pa lahko izpostavimo razloge, ki
sprejete predpostavke upravicˇujejo. Mehanske lastnosti mehkega tkiva respiratornega sistema so
zelo slabo raziskane, objavljene vrednosti viskoelasticˇnih parametrov pa se mocˇno razlikujejo od
raziskave do raziskave, kot je razvidno iz vsebine razdelka 2.4.1. Zaradi tega bi bilo pred zacˇet-
kom kakršnih koli izracˇunov smiselno razmisliti o temeljiti okarakterizaciji tkiv mehkega neba,
uvule in drugih sten žrela na podlagi MRE. Ker se v realnosti mehanske lastnosti tkiva spremi-
njajo od cˇloveka do cˇloveka, togost tkiva pa je odvisna od trenutne živcˇno-mišicˇne aktivnosti, se
zastavlja vprašanje, kaj in koliko lahko s tocˇnejšim popisom fizikalnih lastnosti tkiva dejansko
pridobimo v racˇunalniški FSI-simulaciji. Ocenjujemo, da na trenutni stopnji zaradi nepoznavanja
spektra frekvencˇno odvisnih fizikalnih lastnosti in dolgih racˇunskih cˇasov vgradnja viskoelasticˇ-
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Slika 3.24: Tokovnice v obmocˇju uvule ob cˇasu najvecˇjega volumskega toka zraka v fazi (a) iz-
diha in (b) vdiha. Tokovnice so obarvane glede na magnitudo hitrosti, število tokovnic
je enako 130. (c) Prva lastna resonancˇna oblika modela mehkega neba. Prva lastna
frekvenca je enaka 18,1 Hz.
nosti v predstavljen tridimenzionalni model zgornje dihalne poti ni smotrna.
Cˇasovni okvir za izvedbo predstavljene neustaljene racˇunalniške FSI-simulacije toka zraka v
zgornji dihalni poti cˇloveka je izjemno dolg, saj smo za izvedbo izracˇuna potrebovali štiri tedne
racˇunanja z visokozmogljivim racˇunskim sestavom Prelog (ANSYS Fluent je tekel na 48, ANSYS
Mechanical APDL pa na 12 racˇunskih jedrih Intel Xeon X5670). Zaradi tega je simulacija zajemala
zgolj en dihalni cikel. Vprašamo se lahko, ali je dolžina enega cikla dovolj za napoved in analizo
razmer v zgornjih dihalih. Na vprašanje smo odgovorili z izvedbo racˇunalniške FSI-simulacije, ki
je zajemala dva zaporedna cikla dihanja. Kot je prikazano na grafu 3.11, vidimo, da je tlacˇni profil
vzdolž žrela v drugem dihalnem ciklu ob cˇasu t = 6s enak tlacˇnemu profilu v prvem ciklu ob cˇasu
t = 1s, pri enakem volumskem toku zraka v fazi izdiha. Sklenemo lahko, da je dolžina simulacije
enega dihalnega cikla zadostna za korektno napoved razmer v zgornji dihalni poti cˇloveka, ki so
posledica sklopitve toka zraka in mehkega tkiva.
Za napovedovanje fluktuirajocˇih tokovnih velicˇin turbulentnega toka je bolj kot pristop RANS
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Graf 3.11: Staticˇni tlak v obmocˇju velofarinksa na testnem mestu v dveh zaporednih dihalnih ciklih
(t1 = 1s, t2 = t1 + 5s = 6 s) v fazi izdiha. Testno mesto je locirano v srednji sagitalni
ravnini, kot je prikazano pod (*).
primerna metoda simulacije Large Eddy (LES). Pri LES vecˇje krajevne skale turbulence na iner-
cialni skali neposredno razrešimo, nižje disipacijske skale pa modeliramo. LES v kombinaciji z
dvostransko sklopljeno numericˇno analizo interakcije fluid-struktura je zelo obetavna metoda ra-
cˇunalniške simulacije, ki odpira možnosti predikcije podrobnejše dinamike fizikalnega dogajanja
v zgornji dihalni poti. Izracˇun LES je cˇasovno odvisen, izbran cˇasovni korak pa mora biti obcˇutno
manjši, kot v primeru izbora katerega izmed turbulentnih modelov RANS. Pri izboru cˇasovnega
koraka moramo izpolniti pogoj Courant-Friedrichs-Lewy (CFL) – CFL < 1, zato je cˇasovna dis-
kretizacija odvisna od hitrosti toka in velikosti racˇunske celice. Potrebno velikost racˇunskih celic
ocenimo na osnovi Taylorjeve mikroskopske krajevne skale [22,116]:
λT =
√15µ0.07Deq
0.1ρUmax
. (3.49)
Pri tem Deq oznacˇuje ekvivalentni premer zgornjih dihal, Umax pa najvecˇjo hitrost v danem tokov-
nem prerezu. V obmocˇju najvecˇjega zoženja velofarinksa ocenimo ekvivalentni premer 6,9 mm.
Ob najvecˇjem volumskem toku zraka 25 dm3 ·min−1 je hitrost Umax enaka 5,76 m · s−1. Ocenimo
velikost Taylorjeve mikroskopske krajevne skale 0,45 mm. Cˇe želimo izpolniti CFL-pogoj, mo-
ramo izbrati cˇasovni korak ∆t < 8 · 10−5s. Cˇasovni korak je 12,5-krat manjši od cˇasovnega
koraka (∆t = 0,001 s) racˇunalniške FSI-simulacije, pri kateri turbulenco modeliramo s turbulen-
tnim modelom RANS. Ocenimo lahko, da bi izracˇun dvostransko sklopljene numericˇne analize
fluid-struktura po metodi LES trajal približno 40 tednov. Cˇas, potreben za izracˇun enega samega
primera, bi bil zaradi tega enormen. Glede na cenik [117] uporabe visokozmogljivega racˇun-
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skega sestava Prelog bi ob nespremenjenem številu racˇunskih jeder in oceni trajanja izracˇuna
nastali stroški v višini 10.000 evrov. Glede na izjemno kompleksen primer ne moremo biti prepri-
cˇani, da bi izracˇun uspel v prvem poskusu, saj izvedba racˇunalniške FSI-simulacije zahteva tudi
dobršno mero pristopa poskusov in napak (angl. trial and error). Zaradi tega smo se odlocˇili,
da dvostranske racˇunalniške FSI-simulacije toka zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka z uporabo
LES-metode popisa turbulentnega toka ne izvedemo. Kljub temu smo naredili naslednje. Racˇu-
nalniško simulacijo smo izvedli za geometrijsko preprostejši primer in krajše cˇasovno obdobje,
kar predstavimo v razdelku 4.5. S tem smo postavili prve temelje izvedbe omenjene racˇunalniške
simulacije tudi na geometrijsko kompleksnejšem primeru – zgornji dihalni poti cˇloveka.
Razprava nakazuje, da je problem sklopitve toka zraka z mehkim tkivom zgornje dihalne poti
izjemno kompleksen fenomen. Kot takega ga torej ne moremo obravnavati s poenostavljenimi
mehanskimi modeli, kot je Starlingov upor ali konzolno vpeta prožna plošcˇa ali zastava v aksi-
alnem toku tekocˇine (glejte dela Huanga [71] ter Connella in Yueja [72]). Problem trepetanja
mehkega neba z uvulo in pojava obstruktivnih zapor je tridimenzionalen in vecˇnivojski, zato je
za pacienta lasten in geometrijsko realen pristop zelo pomemben. Zaradi tega lahko trdimo, da
je trenutno stanje naše racˇunalniške FSI-simulacije velik, predvsem pa uporaben korak naprej, ki
nas bo vodil k natancˇnejši pojasnitvi mehanike smrcˇanja in obstruktivnih apnej med spanjem. Po-
membno je izpostaviti, da nam je s tridimenzionalno, pacientu lastno racˇunalniško FSI-simulacijo
kot prvim uspelo predvideti socˇasni pojav oženja žrela in trepetanja mehkega neba. Rezultati
naših raziskav so bili leta 2015 objavljeni v znanstveni publikaciji Journal of Biomechanics – pri-
spevek z naslovom Computational fluid-structure interaction simulation of airflow in the human
upper airway [118].
An experiment is a question which science poses to Nature,
and a measurement is the recording of Nature’s answer.
— Max Planck (1858 – 1947)
4
Eksperimentalno modeliranje dvofaznega toka v
zgornji dihalni poti cˇloveka
4.1 Predstavitev problema
Z zmanjševanjem krajevne skale, na kateri opazujemo respiratorni sistem cˇloveka, ugotovimo,
da je tok fluida v dihalih dvofazen, saj sluznico prekriva in šcˇiti tanka plast sluzi oziroma kaplje-
vinski film (slika 2.9 c), kot je predstavljeno v razdelku 2.5. Vpliv sluzi respiratornega sistema na
razvoj in karakteristike toka zraka v dihalni poti ni znan. Prav tako je nepojasnjena vloga sluzi pri
aktivaciji živcˇno-mišicˇnega sistema, ki zagotavlja prehodnost zgornjih dihal. Zaradi medseboj-
nega vpliva med tokom zraka in kapljevinskim filmom ter med kapljevinskim filmom in prožno
(deformabilno) steno lahko govorimo o dvojno sklopljenem sistemu. Število geometrijskih in fizi-
kalnih parametrov, ki vplivajo na vedenje sistema, je veliko in zajema geometrijske karakteristike
respiratornega sistema, pretok zraka skozi dihala, mehanske lastnosti biološkega tkiva, pojavne
(debelina) in fizikalne (viskoznost, površinska napetost) lastnosti sluzi.
Cilj raziskovalnega dela, predstavljenega v tem poglavju, je bil raziskati vpliv prisotnosti ka-
pljevinskega filma na stimulacijo zgornjih dihal in pojasniti vlogo sluzi respiratornega sistema pri
pojavu OSA. Odgovoriti želimo na naslednja raziskovalna vprašanja: Kakšna je fizikalna razlaga
znižanja podajnosti zgornje dihalne poti, ki sledi znižanju površinske napetosti sluzi respirator-
nega sistema? Kako sprememba viskoznosti sluzi vpliva na aktivacijo mehanoreceptorjev? Kakšen
je vpliv debeline sluzne plasti? Pricˇakujemo, da sluz respiratornega sistema oziroma kapljevin-
ski film deluje kot dušilni element, ki disipira del energije turbulentnega toka zraka. Pojavne in
fizikalne lastnosti sluzi bi zato lahko bile kljucˇne pri uravnavanju mehanske obremenitve stene re-
spiratornega sistema in posledicˇno stimulacije mehanoreceptorjev. Da bi na vprašanja odgovorili
z vidika biomehanike, smo razvili in zgradili eksperimentalno progo, ki je podrobno opisana v raz-
delku 4.2. Eksperimentalna proga kljub poenostavljeni geometriji zajema bistvene karakteristike
zgornjih dihal (prožna stena, omocˇena s plastjo kapljevinskega filma) in vkljucˇujocˇe fenomene
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toka (turbulentni tok zraka, vrtincˇenje in recirkulacija), ki smo jih obravnavali z racˇunalniško
FSI-simulacijo toka zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka, predstavljeni v tretjem poglavju. Delo,
predstavljeno v tem poglavju, je osnova prispevka z naslovom Effect of airway surface liquid on the
forces on the pharyngeal wall: Experimental fluid-structure interaction study [119], objavljenega v
znanstveni publikaciji Journal of Biomechanics.
4.2 Eksperimentalna obravnava
4.2.1 Eksperimentalna proga
Eksperimentalna proga, namenjena raziskavam interakcije (sklopitve) turbulentnega toka zraka,
kapljevinskega filma in prožne stene, ki jo opredeljuje elasticˇna membrana, je shematsko prika-
zana na sliki 4.1. Zaradi zagotavljanja opticˇne dostopnosti je eksperimentalna proga v celoti iz-
delana iz akrilnega stekla. Posamezni gradniki eksperimentalne proge, skupaj z merilno opremo,
so podrobno predstavljeni in opisani v nadaljevanju poglavja.
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Slika 4.1: Shema eksperimentalne proge.
4.2.1.1 Vstopni del
Namen vstopnega dela je, da v osrednjem delu eksperimentalne proge zagotovimo polno raz-
vit tok zraka. Obenem zmanjšamo tudi vpliv vstopnih fluktuacij toka. Vstopni del sestavljata
umirjevalna komora in dva metra dolg raven odsek kanala kvadratnega preseka 40 mm× 40 mm.
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Pred umirjevalno komoro je namešcˇen rotameter namenjen uravnavanju in merjenju volumskega
toka zraka skozi eksperimentalno progo.
Umirjevalna komora (slika 4.2) je izdelana iz valja notranjega premera 205 mm in dolžine
400 mm. Zrak v komoro vstopa skozi štiri, po obodu simetricˇno razporejene tlacˇne vode. Prva
tretjina umirjevalne komore je zapolnjena s kroglicami premera 10 mm. Nasutje je od nezapolnje-
nega dela komore locˇeno s perforirano plocˇevino okrogle perforacije premera 8 mm in deležem
lukenj oziroma s poroznostjo 40 odstotkov. Za doseganje cˇim enakomernejšega profila hitrosti
po prerezu kanala in zmanjšanja obmocˇja recirkulacije je na izstopu iz umirjevalne komore na-
mešcˇeno ustje (lijak) elipticˇne oblike†. Vstopni lijak je shematsko prikazan na sliki 4.3, njegovi
parametri pa so podani v preglednici 4.1.
Slika 4.2: Umirjevalna komora z nasutjem. Foto: Željko Stevanic´.
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Slika 4.3: Vstopni lijak z oznacˇenimi parame-
tri elipse.
Preglednica 4.1
Parametri vstopnega lijaka.
parameter vrednost enota
a 80 mm
b 20 mm
R 8 mm
d 40 mm
D 96 mm
†Angl. bell mouth.
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4.2.1.2 Osrednji del
Osrednji del eksperimentalne proge, prikazan na sliki 4.4, predstavlja kanal kvadratnega pre-
seka 40 mm× 40 mm in dolžine enega metra. Del prvotno rigidne spodnje stene kanala je nado-
mešcˇen z vstavkom, v katerega je s postopkom injekcijskega brizganja vdelana silikonska mem-
brana gabaritnih mer 60 mm× 40 mm× 1,5 mm, kot prikazuje slika 4.5. Vstavek je oblikovan
tako, da se pretocˇni prerez kanala ne spremeni, spodnja notranja stena pa ostaja gladka, brez
ostrih robov in nezveznosti. Membrana je namešcˇena 385 mm od vstopa v osrednji del. 50 mm
pred membrano je pritrjen prizmaticˇni cilinder (40 mm× 15 mm× 15 mm) oziroma ovira, ki in-
ducira mocˇno vrtincˇenje v toku zraka, t. i. von Kármánovo vrtincˇno stezo. Najustreznejšo lokacijo
namestitve ovire smo ocenili s predhodno CFD-simulacijo in jo izbrali tako, da se najvecˇje fluk-
tuacije v toku pojavijo ravno v obmocˇju nad membrano. Merilo mocˇi fluktuacij sta turbulentna
kineticˇna energija toka in strižna sila na steno, ki sta v odvisnosti od oddaljenosti od ovire pri-
kazani na grafu 4.1. Na izstopu iz osrednjega dela je namešcˇen vstavek, ki omogocˇa pripravo
kapljevinskega filma debeline do 6 mm. V zgornji steni kanala so izdelane tri izvrtine, predvidene
za pritrditev sonde za vrocˇežicˇno anemometrijo (CTA). Staticˇen poves membrane uravnavamo s
prilagajanjem tlaka v zrakotesni komori (slika 4.6), ki je privijacˇena pod vstavek z membrano.
Namen tega je iznicˇiti vpliv gravitacije, ki povzrocˇi poves membrane. V zrakotesni komori je na
vertikalnih vodilih, ki jih z natancˇnostjo 5µm pomikamo z mikrometrskim podajnim mehaniz-
mom, namešcˇen laserski tocˇkovni merilnik pomika. Laserski žarek membrano zadene v masnem
središcˇu, kar opredeljuje tocˇko merjenja pomikov. Zagotavljanje absolutne tesnosti komore je
zapleteno zaradi mehanizma podajnega sistema in prikljucˇnega kabla laserskega merilnika, ki
izhajata iz komore. Tesnjenje zrakotesne komore je predstavljeno na sliki 4.6 in ga moramo pre-
veriti pred vsako merilno serijo.
Slika 4.4: Osrednji del eksperimentalne proge.
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Graf 4.1: Turbulentna kineticˇna energija (a) in strižna napetost na steno (b) v odvisnosti od od-
daljenosti od ovire za vrednosti Reynoldsovega števila med 4000 in 8000. Turbulentna
kineticˇna energija je prikazana na višini 2 mm nad spodnjo steno kanala. Šrafirano ob-
mocˇje prikazuje izbrano lokacijo namestitve membrane.
Silikonska membrana
Silikonsko membrano smo izdelali iz dvokomponentne silikonske zmesi Ecoflex® 00-10 (Smooth-
On, Inc.), ki se zaradi specificˇnih mehanskih lastnosti po strjevanju in dobre cˇasovne stabilnosti
uporablja za izdelavo fantomov mehkih tkiv [120]. Silikonska zmes je bila pripravljena v volum-
skem razmerju komponent 1A : 1B. Zaradi vnosa zraka med mešanjem komponent se v zmesi
pojavi veliko zracˇnih mehurcˇkov, zato je treba zmes pred uporabo vakuumirati. Vakuumiranje je
bilo izvedeno v vakuumski komori, izdelani v Laboratoriju za dinamiko fluidov in termodinamiko
Fakultete za strojništvo Univerze v Ljubljani. Uporabljena je bila vakuumska cˇrpalka DIVAC 2.4
L, ki omogocˇa doseganje minimalnega absolutnega tlaka 1 kPa. S tehniko injekcijskega brizganja
je silikonska zmes po dolivnih kanalih zapolnila formo, ki jo definira vstavek. Transparentnost
vstavka je omogocˇala preverjanje prisotnosti neželenih mehurcˇkov zraka v kalupu. Strjevanje
silikonske zmesi je potekalo 24 ur pri sobni temperaturi. Površina silikonske membrane je bila
zaradi lepljivosti in izboljšanja difuznega odboja laserske svetlobe obdelana s smukcem.
Na osnovi meritev povesa masnega središcˇa membrane zaradi gravitacije smo iterativno, z
uporabo inverzne racˇunalniške analize FEM (priloga B), dolocˇili modul elasticˇnosti 34.290 Pa.
Predpostavili smo, da se material obnaša linearno elasticˇno. Ocena elasticˇnega modula silikona
Ecoflex® 00-10 je v skladu z meritvami Sparksove in sodelavcev [121].
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(3)(2)(1) (4)
Slika 4.5: Izsek osrednjega dela eksperimentalne proge. (1) ovira, (2) silikonska membrana, (3)
vstavek, (4) silikonsko tesnilo.
Kapljevinski film
Za predstavitev kapljevinskega filma oziroma sluzne plasti, ki prekriva epitelij respiratornega
sistema, smo uporabili tri razlicˇne fluide: demineralizirano vodo, 70 vol% vodno raztopino glice-
rola in 0,01 M vodno raztopino natrijevega dodecilsulfata (angl. sodium dodecyl sulfate – SDS).
Fizikalne lastnosti izbranih snovi, skupaj z ustreznimi viri, so podane v preglednici 4.2. Glede na
eksperimentalne rezultate Kushnerja in sodelavcev [122] predpostavimo, da se viskoznost demi-
neralizirane vode pri dodatku površinsko aktivne snovi, natrijevega dodecilsulfata, ne spremeni.
Zavedamo se, da uporaba delovnih newtonskih fluidov za pripravo simulantov sluzi respirator-
nega sistema še ne zajema vseh realnih fizikalnih lastnosti biološke sluzi (glejte razdelek 2.5) in
predstavlja poenostavitev študije. Poenostavitev sprejmemo zaradi dobro opredeljenih in pona-
vljajocˇih se fizikalnih lastnosti newtonskih fluidov.
4.2.2 Merilna oprema in teoreticˇne osnove merjenja
V namen eksperimentalne obravnave je bila uporabljena merilna oprema, podrobno pred-
stavljena v nadaljevanju. Obenem so prikazani in pojasnjeni tudi osnovni principi in teoreticˇne
osnove delovanja uporabljenih merilnikov.
Preglednica 4.2
Fizikalne lastnosti kapljevinskega filma pri temperaturi 22 ◦C.
# fluid ρ/(kg ·m−3) µ/(×10−3 Pa · s) σ/(N ·m−1)
1 demineralizirana voda 997,7 0,954 0,0724
2 70 vol% raztopina glicerola 1183,1 [123] 31,6 [123] 0,0674 [124]
3 0,01 M vodna raztopina SDS 997,7 0,954 0,0373 [125]
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Slika 4.6: Zrakotesna komora z laserskim tocˇkovnim merilnikom pomika. (1) glicerol, (2) silikon-
sko tesnilo kabla, (3) mikrometerski podajni mehanizem (glavni del ni viden).
Rotameter
Za merjenje in uravnavanje volumskega toka zraka skozi kanal eksperimentalne proge smo
uporabili rotameter (MLW, serija LD), prikazan na sliki 4.7 a. Rotameter je zanesljiv in preprost
merilnik volumskega toka kapljevin ter plinov. Prednosti uporabe rotametra najdemo v zaneslji-
vosti delovanja in majhnem tlacˇnem padcu, preprosto je tudi rokovanje z merilnikom. Rotameter
za obratovanje ne potrebuje nobenega zunanjega vira mocˇi. Sestavljen je iz vertikalne, konicˇno
oblikovane steklene ali plasticˇne transparentne cevi, na kateri je merilna skala. Znotraj cevi je
zastojno telo. Med notranjo steno cevi in zastojnim telesom je pretocˇni prerez v obliki krožnega
kolobarja, katerega površina se z višanjem volumskega toka povecˇuje. Ko se višina zastojnega
telesa ustali, jo odcˇitamo z merilne skale, kar nam posredno, glede na predhodno umerjanje, po-
daja volumski tok fluida skozi rotameter. Teoreticˇni princip delovanja rotametra je prikazan na
sliki 4.7 b. Višina zastojnega telesa se ustali, ko je doseženo ravnovesje sile teže telesa ter upora
in vzgona podano z enacˇbo
FD + FL = Fg , (4.1)
kjer FD oznacˇuje silo upora, FL pa je sila vzgona. Fg predstavlja silo teže zastojnega telesa. Enacˇbo
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(4.1) nadalje lahko zapišemo kot
CDAPρfu
2
m
2
+ Vρf g = Vρt g. (4.2)
S CD oznacˇimo koeficient upora zastojnega telesa, AP je njegova projicirana površina, V volumen
in ρt gostota. g oznacˇuje gravitacijski pospešek. Iz enacˇbe (4.2) sledi hitrost toka fluida skozi
pretocˇni prerez v obliki krožnega kolobarja:
um =
√2V g (ρt −ρf)
CDAPρf
. (4.3)
Cˇe poznamo površino krožnega kolobarja, Am, lahko izracˇunamo volumski tok tekocˇine, Q, skozi
rotameter:
Q = umAm. (4.4)
Merilno obmocˇje uporabljenega rotametra je v obmocˇju volumskega toka od 3000 dm3 · h−1
do 30.000 dm3 · h−1. Locˇljivost skale rotametra, ∆Q, je 500 dm3 · h−1. Merilno negotovost zaradi
netocˇnega odcˇitavanja s skale izracˇunamo kot
Ures =
∆Q
2
(4.5)
in znaša 250 dm3 · h−1 oziroma ± 2 %, cˇe je povprecˇni volumski tok enak 12.000 dm3 · h−1. Kali-
bracija rotametra je bila izvedena pri temperaturi zraka 15 ◦C in tlaku 101,325 kPa, zato je treba
pri spremenjenih obratovalnih pogojih izmerke ustrezno korigirati. Izracˇun dejanskega volum-
skega toka zraka skozi sistem omogocˇa korekcijska enacˇba (4.6). Absolutni staticˇni tlak, pri kate-
rem obratuje rotameter, dolocˇimo na podlagi meritev tlaka okolice in staticˇnega tlaka v procesu,
ki ga z uporabo piezouporovnega merilnika staticˇnega tlaka Greisinger GDH 07 AN z merilnim
obmocˇjem od 0 mbar do 1999 mbar merimo tik za rotametrom. Tocˇnost merilnika je 0,1 mbar ±
eno decimalno mesto. Temperaturo zraka merimo pred vstopom v rotameter s termoparom tipa
K (NiCr-Ni). Mesti merjenja staticˇnega tlaka in temperature sta oznacˇeni na sliki 4.7 a.
Q = Qs
√ p
p0
· T0
T
(4.6)
S p0 oznacˇimo tlak kalibracije (101,325 kPa), T0 pa je temperatura kalibracije (15
◦C). p in T
predstavljata obratovalni tlak in temperaturo v sistemu. Q oznacˇuje dejanski (korigiran) volumski
tok zraka skozi rotameter, Qs pa nekorigiran volumski tok, odcˇitan s skale rotametra.
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Slika 4.7: Rotameter MLW serije LD (a) z oznacˇenima mestoma merjenja (1) staticˇnega tlaka in
(2) temperature zraka, (b) diagram sil na zastojno telo.
Triangulacijski sistem
Za merjenje pomika silikonske membrane uporabimo triangulacijski sistem, katerega glavni
del je laserski tocˇkovni merilnik pomika MEL M7L/10, prikazan na sliki 4.8 a. Za merilnik so
znacˇilni širina merilnega obmocˇja 10 mm, locˇljivost 5µm in merilna negotovost 3µm. Sistem je
treba pred uporabo umeriti. V ta namen je bil izdelan kalibracijski sistem (podobno kot v [126]),
ki ga sestavljata nasproti si ležecˇa mikrometrska podajna mehanizma z natancˇnostjo 5µm. Na eni
strani je namešcˇen objekt, na drugi pa laserski tocˇkovni merilnik pomika. S prilagajanjem pozicije
mikrometrskega mehanizma spreminjamo razdaljo med merilnikom in objektom. V vsaki tocˇki
izvedemo meritev in izhodni napetostni signal shranimo v racˇunalnik. Cˇasovno odvisne signale
analiziramo drugega za drugim in konstruiramo kalibracijsko krivuljo, prikazano na grafu 4.2.
Povezava med pomikom objekta, ∆s, ter izhodno elektricˇno napetostjo merilnika, U , je linearna:
∆s = 472,483U − 4,269. (4.7)
Kalibracijska enacˇba (4.7) je bila dolocˇena na osnovi linearne regresije, katere determinacijski
koeficient R2 je enak 0,99, kar nakazuje dobro korelacijo linearnega regresijskega modela in re-
zultatov umerjanja.
Metoda laserske triangulacije je brezdoticˇna metoda, namenjena merjenju razdalj. Princip de-
lovanja laserskega tocˇkovnega merilnika pomika prikazuje slika 4.8 b. Laserski žarek projiciramo
na objekt, katerega oddaljenost želimo izmeriti. Na objektu se formira laserska pega, ki jo po-
snamemo s slikovnim zaznavalom, namešcˇenim pod triangulacijskim kotom θ glede na laserski
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Graf 4.2: Kalibracijska krivulja za laserski tocˇkovni merilnik pomika MEL M7L/10.
izvor. V izhodišcˇni legi objekta A je laserska pega na slikovnem zaznavalu na lokaciji A1. Ko se
objekt oddalji od merilnika in pomakne v lego B, se laserska pega pojavi na lokaciji B1. Premik
objekta, ∆s, tako dolocˇimo z merjenjem premika laserske pege, ∆d, na zaznavalu. Velja:
∆d = m∆s sinθ , m =
F
(o− F) , (4.8)
kjer je m povecˇava, ki jo dolocˇata razdalja lecˇe od objekta, o, in njena gorišcˇna razdalja, F .
a b
o
objekt
laser
CCD
A
B
A1
B1
  s
  d
Slika 4.8: Laserski triangulacijski sistem; (a) laserski tocˇkovni merilnik pomika MEL M7L/10, (b)
princip delovanja laserskega tocˇkovnega merilnika pomika.
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4.2.3 Merilna procedura
Pred zacˇetkom vsake merilne serije (izbira novega kapljevinskega filma) je bil osrednji del ka-
nala ocˇišcˇen pod tekocˇo vodo in osušen. Sledila je montaža na vstopni del eksperimentalne proge,
opisan v razdelku 4.2.1.1. Višina je bila izravnana v vzdolžni in precˇni smeri. Z mikrometrskim
podajnim mehanizmom je bila nastavljena vertikalna lega laserskega tocˇkovnega merilnika po-
mika tako, da je bila elektricˇna napetost na izhodu enaka 0 V, v primeru, ko je bila membrana
popolnoma poravnana. Med meritvami lege merilnika ne spreminjamo. Z injekcijsko brizgo je
bil odmerjen želeni volumen kapljevinskega filma in enakomerno porazdeljen po spodnji steni
osrednjega dela kanala. Prvoten poves, posledica sile teže membrane, se je zaradi dodane mase
kapljevinskega filma še povecˇal. Nadtlak, ki je bil z injekcijsko brizgo ustvarjen v zrakotesni ko-
mori pod membrano, je uravnotežil silo teže membrane in kapljevinskega filma. Membrana se
je poravnala, doseženo je bilo zacˇetno stanje za izvedbo meritev. Pred vsako merilno serijo pre-
verimo tudi tesnost komore. Graf 4.3 a prikazuje spreminjanje tlaka v zrakotesni komori glede
na zacˇetni tlak p0. Glede na šrafirano obmocˇje opazimo, da se tlak v komori zniža za štiri od-
stotke v cˇasu 200 s. Cˇas, potreben za izvedbo posamezne meritve, znaša najvecˇ 100 s, zato je
predstavljena tesnost zrakotesne komore zadovoljiva. Na osnovi omocˇene spodnje površine ka-
nala 248 cm2 (40 mm× 620 mm) in znanega volumna je bila izracˇunana debelina pripravljenega
kapljevinskega filma. Zacˇetek posamezne meritve predstavlja nastavitev ustreznega volumskega
toka zraka na rotametru, ki ga z enacˇbo (4.6) korigiramo. Glede na hidravlicˇni premer kanala,
H, in srednjo vrednost hitrosti zraka, u, izracˇunamo Reynoldsovo število:
ReC =
uHρ
µ
. (4.9)
Meritve so bile izvedene za vrednosti volumskega toka zraka od 6000 dm3 · h−1 do 18.000 dm3 · h−1
oziroma za Reynoldsova števila od 2500 do 8000. Pripravljene so bile tri debeline kapljevinskega
filma, h. Meritve so potekale v štirih serijah (0: brez kapljevinskega filma, 1 do 3: glejte pre-
glednico 4.2), skupaj pa je bilo okarakteriziranih 130 merilnih tocˇk. Pred zacˇetkom posamezne
meritve smo pocˇakali eno minuto, da se je tok zraka skozi sistem ustalil. Dinamicˇni odziv mem-
brane (vibracije) smo zajemali 20 s s frekvenco vzorcˇenja 1000 Hz. Analogno-digitalna pretvorba
napetostnega signala merilnika je bila izvedena z merilno kartico USB-6216 DAQ proizvajalca Na-
tional Instruments. Izmerki so se s programsko opremo LabVIEW v realnem cˇasu graficˇno prika-
zovali v prenosnem racˇunalniku in se sproti zapisovali v besedilno datoteko z namenom poznejše
obdelave in analize. Vsaka merilna serija je bila zaradi zagotovitve ustrezne statisticˇne relevance
rezultatov izvedena sedemkrat. Graf 4.3 b prikazuje standardno deviacijo pospeška membrane
(glejte razdelek 4.2.4) v odvisnosti od Reynoldsovega števila, za primer 1,5 mm debele plasti ka-
pljevinskega filma, pripravljenega iz 0,01 M vodne raztopine natrijevega dodecilsulfata. Z grafa
je razvidno, da se rezultati dveh med seboj neodvisnih meritev, dobro ujemajo. Sklenemo lahko,
da opisana merilna procedura omogocˇa visoko stopnjo ponovljivosti rezultatov.
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Graf 4.3: Tesnjenje zrakotesne komore in ponovljivost rezultatov; (a) tesnjenje, izraženo z raz-
merjem trenutnega in zacˇetnega tlaka v komori, (b) ponovljivost rezultatov v primeru
kapljevinskega filma debeline 1,5 mm, pripravljenega iz 0,01 M vodne raztopine SDS.
4.2.4 Analiza eksperimentalnih podatkov
Pospešek je fizikalna velicˇina, ki posredno daje informacijo o velikosti sile na elasticˇno mem-
brano. Zavedamo se, da je pospešek membrane v razlicˇnih tocˇkah na njeni površini zaradi lo-
kalnega polja sil lahko razlicˇen. Kljub temu verjamemo, da na osnovi tocˇkovne meritve pomika
oziroma pospeška v masnem središcˇu membrane v nadaljevanju lahko sklepamo na zmožnost in-
tegralnega dušenja kapljevinskega filma. Za dolocˇitev pospeška je treba najprej po kalibracijski
enacˇbi (4.7) izhodni elektricˇni signal laserskega tocˇkovnega merilnika pomika pretvoriti v infor-
macijo o fizicˇnem pomiku membrane na mestu merjenja. Nato dobljen cˇasovno odvisni signal
dvakrat odvajamo. Za odvajanje signala je bil uporabljen prosto dostopni in odprtokodni modul
v okolju Python Easy Algebraic Numerical Differentiation [127], ki temelji na matematicˇnih algo-
ritmih Fliessa in Sire-Ramireza [128], ter Mboupa in sodelavcev [129]. Racˇunalniški program
oziroma skripta za obdelavo rezultatov meritev, napisana v okolju Python, je podana v prilogi D.
Graf 4.4 a prikazuje cˇasovno odvisen pomik membrane v tocˇki merjenja. Izracˇunan drugi odvod
pomika oziroma pospešek membrane je prikazan na grafu 4.4 b. Kot posredna velicˇina, ki govori
o velikosti oziroma mocˇi fluktuacije sil na membrano, je bila izbrana standardna deviacija pospe-
ška membrane, aSTD. Cˇim mocˇnejše so fluktuacije, tem vecˇja bo standardna deviacija pospeška,
ki jo za poljubno meritev izracˇunamo kot
aSTD =
√ 1
N
N∑
i=1
(ai − a)2, (4.10)
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pri cˇemer {a1, a2, . . . , aN} oznacˇujejo pospešek membrane v tocˇki merjenja ob cˇasu i, a pa je
srednja vrednost pospeška. N predstavlja velikost vzorca oziroma število diskretnih izmerkov pri
meritvi.
Graf 4.4: Cˇasovno odvisen (a) pomik membrane, ∆s, v tocˇki merjenja za primer kapljevinskega
filma (demineralizirana voda) debeline 1,5 mm pri Reynoldsovem številu 6680, (b) drugi
odvod pomika oziroma pospešek.
Kapljevinski film, ki prekriva prožno steno, duši fluktuacije sil na membrano. Zmožnost ozi-
roma stopnjo dušenja kapljevinskega filma lahko izrazimo s parametrom, ki ga poimenujemo
dušilno razmerje, δ. Definirano je kot
δ =
aSTD
a0,STD
, (4.11)
pri cˇemer aSTD oznacˇuje standardno deviacijo pospeška membrane ob prisotnosti kapljevinskega
filma. a0,STD je standardna deviacija pospeška membrane, ko kapljevinski film ni prisoten. Z
analizo rezultatov ugotovimo, da je dušilno razmerje za dani kapljevinski film odvisno od brezdi-
menzijskega parametra, ψ, torej
δ = φ (ψ) . (4.12)
V enacˇbi (4.12) je φ neznana potencˇna funkcija, ki jo lahko eksperimentalno dolocˇimo. Brezdi-
menzijski parameter, ψ, je opredeljen kot
ψ= ReC ·

h
H
−1
, (4.13)
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kjer h/H oznacˇuje brezdimenzijsko debelino kapljevinskega filma. Zaradi možnosti neposredne
primerjave rezultatov v primerih, ko je kapljevinski film gostote, ki je razlicˇna od gostote demine-
ralizirane vode (referencˇna vrednost, glejte preglednico 4.2), opredelimo in v rezultatih navajamo
ekvivalentno brezdimenzijsko debelino kapljevinskega filma:
h
H
=
ρx
ρ1
· hx
H
. (4.14)
ρx in hx predstavljata gostoto ter debelino poljubnega kapljevinskega filma, ρ1 je gostota demi-
neralizirane vode.
4.3 Rezultati in analiza
V nadaljevanju so predstavljeni rezultati eksperimentalne obravnave sklopljenega sistema tur-
bulentni tok zraka, kapljevinski film in prožna stena. Poleg interpretacije rezultatov s fizikalnega
vidika poskušamo odgovoriti na raziskovalna vprašanja, predstavljena v razdelku 4.1: Kakšna je
fizikalna razlaga znižanja podajnosti zgornje dihalne poti, ki sledi znižanju površinske napetosti
sluzi respiratornega sistema? Kako sprememba viskoznosti sluzi vpliva na aktivacijo mehano-
receptorjev? Kakšen je vpliv debeline sluzne plasti? Na osnovi rezultatov razvijemo empiricˇne
korelacije, ki povezujejo dušilno razmerje, δ, tokovne karakteristike ter pojavne in fizikalne la-
stnosti kapljevinskega filma.
4.3.1 Vpliv debeline kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane
Vpliv debeline kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv prožne stene kanala oziroma mem-
brane je bil ovrednoten s primerjavo standardne deviacije pospeška membrane. Meritve so bile
izvedene za Reynoldsova števila (ReC) od 2500 do 8000 pri razlicˇnih debelinah kapljevinskega
filma, pripravljenega iz demineralizirane vode oziroma 70 vol% vodne raztopine glicerola. Naj-
manjša obravnavana debelina kapljevinskega filma v prvem primeru je bila 1,5 mm, v drugem pa
1,3 mm. Graf 4.5 a prikazuje standardno deviacijo pospeška membrane v odvisnosti od Reynold-
sovega števila, ReC, za tri debeline kapljevinskega filma iz demineralizirane vode. Predstavljen
je tudi rezultat meritev v primeru, ko je tok skozi kanal enofazen in kapljevinski film ni prisoten.
Opazimo, da se ob prisotnosti kapljevinskega filma standardna deviacija pospeška membrane s po-
vecˇevanjem debeline filma zmanjšuje. Sklepamo, da kapljevinski film deluje kot dušilni element,
ki zaradi pojavnih in fizikalnih lastnosti disipira dinamicˇno obremenitev na prosto površino.
Na grafu 4.5 b je prikazana standardna deviacija pospeška membrane v odvisnosti od debeline
kapljevinskega filma za vrednosti Reynoldsovega števila v obmocˇju od 3090 do 8060. Ugotovimo,
da se gradient, ki opredeljuje stopnjo zmanjševanja standardne deviacije pospeška, z višanjem
Reynoldsovega števila povecˇuje (graf 4.5 d).
Kot je predstavljeno v razdelku 4.2.4, lahko potencial dušenja kapljevinskega filma podamo
z dušilnim razmerjem, δ. Graf 4.5 c prikazuje dušilno razmerje za kapljevinski film, pripravljen
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iz demineralizirane vode, v odvisnosti od brezdimenzijskega parametra, ψ. Opazimo, da se z
nižanjemψ potencial dušenja kapljevinskega filma povecˇuje (dušilno razmerje se znižuje). Funk-
cijsko odvisnost med dušilnim razmerjem in brezdimenzijskim parametrom, ψ, lahko popišemo
s potencˇno funkcijo:
δ = A ·ψB, (4.15)
kjer sta A in B koeficienta in sta za primer kapljevinskega filma, pripravljenega iz demineralizirane
vode, enaka: A= 0,000582, B = 0,596. Determinacijski koeficient R2 je enak 0,969, kar nakazuje
dobro korelacijo potencˇnega regresijskega modela in eksperimentalnih rezultatov. Regresija je
bila izvedena po metodi najmanjših kvadratov, ki je opisana v prilogi C.
Trend zniževanja standardne deviacije pospeška membrane (mocˇnejše dušenje) s povecˇeva-
njem debeline kapljevinskega filma potrdimo tudi za film iz 70 vol% vodne raztopine glicerola.
Rezultate prikazuje graf 4.6. Ker je gostota 70 vol% vodne raztopine glicerola (glejte preglednico
4.2) višja, pripravimo kapljevinski film, katerega debelina je za faktor 0,843 (razmerje gostot)
manjša od debeline referencˇnega filma iz demineralizirane vode. Na ta nacˇin se masa kapljevin-
skega filma, ki prekriva spodnjo steno kanala, ne spremeni. Brezdimenzijska debelina, h/H, je v
vseh primerih opredeljena po enacˇbi (4.14). Tako lahko v nadaljevanju (razdelek 4.3.2) prepro-
sto analiziramo vpliv spremembe viskoznosti kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane.
Potencˇna funkcijska odvisnost med dušilnim razmerjem in brezdimenzijskim parametrom, ψ, za
kapljevinski film iz 70 vol% vodne raztopine glicerola je prikazana na grafu 4.6 c. Koeficient A je
enak 0,002192, koeficient B pa 0,472. Determinacijski koeficient R2 je enak 0,931.
S fizikalnega vidika je pricˇakovano, da bo debelejši kapljevinski film mocˇneje dušil fluktuacije
tlacˇne in strižne obremenitve na prosto površino. Vecˇja debelina filma namrecˇ pomeni vecˇji volu-
men fluida, ki zaradi viskoznosti disipira energijo, ki cˇez prosto površino prehaja iz zracˇnega toka
v kapljevinsko plast. Posledicˇno se zaradi ucˇinka dušenja, fluktuacije sil na podajno (ali rigidno)
steno, zmanjšajo bolj v primeru kapljevinskega filma vecˇje debeline. Pri tem moramo upošte-
vati tudi porazdelitev staticˇnega tlaka na prosto površino kapljevinskega filma, ki lahko povzrocˇi
krajevno prerazporeditev filma. Slednje lahko privede do lokalno razlicˇnega potenciala dušenja
kapljevinskega filma. Za dolocˇitev krajevne porazdelitve dušilnega razmerja kapljevinskega filma
po elasticˇni membrani bi bilo treba vzpostaviti merilni sistem za merjenje lokalne debeline filma
in pomika membrane v vecˇ diskretnih tocˇkah na njeni površini.
Iz pridobljenih rezultatov lahko predstavimo kljucˇne ugotovitve, ki zadevajo fiziološki vidik
vpliva debeline sluzne plasti pri pojavu obstruktivne apneje v spanju. V nekaterih patoloških
primerih, npr. pri gripi, prehladu, alergijah, infekciji sinusov, lahko ekscesna produkcija sluzi v
respiratornem sistemu povzrocˇi porast debeline sluzne plasti. Sklepamo lahko, da so posledice
dvojne. Prvicˇ, upornost dihal se zaradi zmanjšanja pretocˇnega prereza povecˇa. Z metodo racˇunal-
niške simulacije interakcije fluid-struktura smo že ugotovili, da vsako zoženje zgornjih dihal v fazi
vdiha privede do zmanjšanja intraluminalnega staticˇnega tlaka v obmocˇju (glejte razdelek 3.4).
Tako nastanejo pogoji, v katerih se možnost za nastanek zapore žrela povecˇa. Po drugi strani pa-
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Graf 4.5: Standardna deviacija pospeška membrane za kapljevinski film iz demineralizirane vode;
(a) v odvisnosti od Reynoldsovega števila pri treh debelinah filma, (b) v odvisnosti od de-
beline filma pri razlicˇnih vrednostih Reynoldsovega števila. Intervali napak predstavljajo
standardno deviacijo sedmih neodvisnih meritev. (c) Dušilno razmerje, δ, v odvisnosti od
brezdimenzijskega parametra, ψ, za tri vrednosti brezdimenzijske debeline filma, h/H.
(d) Stopnja zmanjševanja standardne deviacije pospeška membrane glede na debelino
kapljevinskega filma v odvisnosti od Reynoldsovega števila.
4.3. REZULTATI IN ANALIZA 85
Graf 4.6: Standardna deviacija pospeška membrane za kapljevinski film iz 70 vol% vodne razto-
pine glicerola; (a) v odvisnosti od Reynoldsovega števila pri treh debelinah filma, (b) v
odvisnosti od debeline filma pri razlicˇnih vrednostih Reynoldsovega števila. Intervali na-
pak predstavljajo standardno deviacijo sedmih neodvisnih meritev. (c) Dušilno razmerje,
δ, v odvisnosti od brezdimenzijskega parametra, ψ, za tri vrednosti brezdimenzijske de-
beline filma, h/H. (d) Stopnja zmanjševanja standardne deviacije pospeška membrane
glede na debelino kapljevinskega filma v odvisnosti od Reynoldsovega števila.
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tološko povecˇana debelina sluzne plasti mocˇneje duši fluktuacije sile zracˇnega toka. Na ta nacˇin
je stimulus mehanoreceptorjev oslabljen, kar bi se lahko odražalo v zapoznelem živcˇno-mišicˇnem
odzivu in posledicˇno vecˇji verjetnosti predcˇasnega nastanka obstruktivne zapore.
4.3.2 Vpliv viskoznosti kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane
Vpliv viskoznosti kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane je bil ovrednoten s pri-
merjavo dušilnega razmerja, δ, izmerjenega za razlicˇne vrednosti brezdimenzijskega parametra,
ψ. Pripravljena sta bila kapljevinska filma iz demineralizirane vode (nizka viskoznost) in 70 vol%
vodne raztopine glicerola (visoka viskoznost). Kot je predstavljeno v razdelku 4.3.1, je bila brezdi-
menzijska debelina, h/H, v vseh primerih definirana glede na navidezno debelino kapljevinskega
filma iz demineralizirane vode. Slednje je omogocˇalo izolirano obravnavo vpliva viskoznosti ka-
pljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane.
Graf 4.7 prikazuje dušilni potencial oziroma dušilno razmerje, δ, v odvisnosti od brezdimen-
zijskega parametra, ψ, za kapljevinska filma, pripravljena iz demineralizirane vode in 70 vol%
vodne raztopine glicerola. Opazimo, da je dušilno razmerje za kapljevinski film iz 70 vol% vodne
raztopine glicerola nižje, kar nakazuje povecˇanje dušilnega potenciala z dvigom viskoznosti filma.
Viskoznost deluje kot stabilizacijska sila. Rezultat vecˇje viskoznosti ob dani obremenitvi je v
mocˇnejših viskoznih napetostih v fluidu, ki disipirajo fluktuacije tlacˇne in strižne obremenitve na
prosto površino. Ugotovimo lahko, da je fiziološki vidik zvišanja viskoznosti sluzi respiratornega
sistema ekvivalenten povecˇanju njene debeline. Viskoznost sluzne plasti se lahko povecˇa v neka-
terih patoloških pogojih, na podlagi delovanja vecˇ mehanizmov, ki spremenijo njeno hidracijo in
biokemicˇno zgradbo [64].
4.3.3 Vpliv površinske napetosti kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane
Vpliv površinske napetosti kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv membrane je bil ovre-
dnoten s primerjavo dušilnega razmerja, δ, izmerjenega za razlicˇne vrednosti brezdimenzijskega
parametra, ψ. Na grafu 4.7 je prikazano dušilno razmerje, δ, v odvisnosti od brezdimenzijskega
parametra, ψ, za kapljevinska filma, pripravljena iz demineralizirane vode (visoka površinska na-
petost) in 0,01 M vodne raztopine natrijevega dodecilsulfata (nizka površinska napetost). Opa-
zimo, da je potencial dušenja v primeru kapljevinskega filma z znižano površinsko napetostjo
nižji v vseh merilnih tocˇkah. Potencˇna funkcija odvisnosti dušilnega razmerja in brezdimenzij-
skega parametra, ψ, za kapljevinski film iz 0,01 M vodne raztopine natrijevega dodecilsulfata
ima koeficient A enak 0,000161, koeficient B pa 0,716. Determinacijski koeficient R2 je enak
0,952.
Predstavljen fenomen lahko pojasnimo na osnovi vizualnega opazovanja vedenja kapljevin-
skega filma. Zaradi nižje površinske napetosti se prosta površina filma lažje deformira, njen od-
ziv na tlacˇne in strižne perturbacije pa je burnejši. Sila površinske napetosti namrecˇ stabilizira
film, zato sistem njeno zmanjšanje destabilizira. Prerazporeditev kapljevinskega filma iz obmocˇja
z višjo obremenitvijo proste površine v obmocˇje nižje obremenitve povzrocˇi neenakomerno po-
razdelitev debeline filma po steni kanala in membrani. Sposobnost dušenja filma se tako zaradi
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Graf 4.7: Vpliv viskoznosti in površinske napetosti kapljevinskega filma na dinamicˇni odziv mem-
brane, predstavljen z dušilnim razmerjem, δ, v odvisnosti od brezdimenzijskega para-
metra, ψ, za kapljevinske filme, pripravljene iz demineralizirane vode, 70 vol% vodne
raztopine glicerola in 0,01 M vodne raztopine natrijevega dodecilsulfata.
manjše debeline kapljevinske plasti zmanjša. Vpliv debeline kapljevinskega filma na dinamicˇni
odziv membrane je obravnavan v razdelku 4.3.1. Da bi predstavljeno tezo z gotovostjo potr-
dili, bi bilo treba vzpostaviti merilni sistem za merjenje lokalne debeline filma po celotni površini
membrane.
V literaturi je mogocˇe zaslediti številne klinicˇne študije (glejte razdelek 2.5.1) o pozitivnih
vplivih znižanja površinske napetosti sluzi respiratornega sistema pri pojavu OSA. Tako naj bi se
lahko znižanje površinske napetosti sluzi izražalo v signifikantnem znižanju verjetnosti pojava
zapore zgornjih dihal ali celo intenzitete smrcˇanja. Rezultati naših raziskav te ugotovitve podpi-
rajo. Medtem ko je viskoznost ostala nespremenjena, smo z zmanjšanjem površinske napetosti
zmanjšali sposobnost dušenja kapljevinskega filma na mestih, kjer je obremenitev proste površine
najvecˇja. S fiziološkega vidika bi to lahko pomenilo, da je stimulus mehanoreceptorjev mocˇnejši.
Zaradi hitrejše aktivacije senzornih receptorjev je živcˇno-mišicˇni odziv pravocˇasen, kar lahko omili
ali celo preprecˇi nastanek obstruktivne zapore zgornjih dihal.
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4.3.4 Regresijska analiza celotnega seta eksperimentalnih podatkov
Na osnovi celotnega seta eksperimentalnih podatkov, prikazanih na grafu 4.7, je bila izvedena
regresijska analiza z namenom razvoja preproste in uporabne enacˇbe, na osnovi katere bi lahko
napovedovali dušilno razmerje, δ, v eksperimentalnem sistemu, predstavljenem v razdelku 4.2.1.
S poskušanjem je bilo ugotovljeno, da je dušilno razmerje funkcija brezdimenzijskega parametra,
ψ, pomnoženega s simpleksom fizikalnih lastnosti kapljevinskega filma, χ, kot je prikazano na
grafu 4.8. Eksperimentalne podatke lahko popišemo s potencˇno funkcijo:
δ = a · (ψ ·χ)b . (4.16)
χ =

σ
σ1
−0.25
·

µ
µ1
· ρ1
ρ
−0.07
(4.17)
Indeks 1 v enacˇbi (4.17) opredeljuje fizikalne lastnosti demineralizirane vode. Koeficienta po-
tencˇne funkcije (4.16) sta enaka: a = 0,000567, b = 0,6. Determinacijski koeficient R2 je enak
0,939, kar nakazuje dobro korelacijo regresije in celotnega seta eksperimentalnih rezultatov. Re-
gresija je bila izvedena po metodi najmanjših kvadratov, ki je opisana v prilogi C. Enacˇba regresije
(4.16) omogocˇa, da ocenimo dušilni potencial oziroma dušilno razmerje poljubnega kapljevin-
skega filma s povprecˇno relativno napako 4,5 odstotka, znotraj obmocˇja parametrov (pojavne in
fizikalne lastnosti kapljevinskega filma, Reynoldsovo število toka zraka), obravnavanih v eksperi-
mentu.
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Graf 4.8: Dušilno razmerje v odvisnosti od brezdimenzijskega parametra ψ · χ za celoten set eks-
perimentalnih podatkov.
4.4 Fiziološki pomen eksperimentalne obravnave
Fizikalni obcˇutek in dejstva kažejo, da sluz respiratornega sistema vpliva na fiziološke razmere
v zgornjih dihalih. Zracˇni tok je abraziven, zato je sluzna plast pomembna zašcˇitna tvorba, ki za-
radi zmožnosti dušenja omogocˇa obvladovanje mehanskih obremenitev epitelijskega tkiva. Da
lahko dušilni potencial kapljevinskega filma ocenimo, moramo poznati njegove pojavne in fizi-
kalne lastnosti. V razpravi v nadaljevanju govorimo predvsem o pomenu lastnosti kapljevinskega
filma glede na realen biološki sistem in o poenostavitvah, ki so bile upoštevane pri eksperimen-
talnem delu.
Kot je predstavljeno v razdelku 2.5, sluz respiratornega sistema sestoji iz dveh plasti. Spodnjo
oziroma periciliarno plast sestavlja newtonska tekocˇina nizke viskoznosti, zgornja oziroma muko-
zna plast pa je nenewtonska. Na tem mestu že lahko opredelimo prvo poenostavitev, sprejeto pri
eksperimentalnem modeliranju sluzi respiratornega sistema. Sluz je bila namrecˇ opredeljena kot
enoslojni kapljevinski film, ki je izražal newtonske fizikalne lastnosti. Zavedamo se, da je uporaba
newtonskih fluidov za pripravo simulantov sluzi respiratornega sistema v nasprotju z njenimi re-
alnimi pojavnimi in fizikalnimi lastnostmi ter predstavlja pomembno poenostavitev in omejitev
študije. V preglednem cˇlanku Laija in sodelavcev [65] zasledimo, da je viskoznost trahealnega
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mukusa psa v obmocˇju od 0,038 do 32 Pa · s, pri stopnji strižne deformacije 64 s−1 in 0,008 s−1.
Kljub temu da omenjeni podatki niso bili pridobljeni za sekrecije cˇloveškega mukusa, lahko ugo-
tovitve z dolocˇeno stopnjo zaupanja uporabimo v obravnavi in razpravi. Frekvenca fluktuacij v
toku, ki so posledica tvorbe turbulentnega curka, imenovanega velopharyngeal jet, v fazi vdiha pri
toku zraka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka, doseže vrednosti do 500 s−1 pri volumskem toku
30 dm3 · s−1 [14]. Obmocˇje efektivne viskoznosti mukusa je torej lahko zelo široko. Viskoznost
70 vol% vodne raztopine glicerola znaša 0,031 Pa · s [123], kar glede na navedene podatke daje
slutiti, da smo v obmocˇju fiziološko prisotnih vrednosti. Poleg tega je tudi površinska napetost 70
vol% vodne raztopine glicerola, ki je enaka 0,0674 N ·m−1 [124], blizu realni vrednosti površin-
ske napetosti sluzi respiratornega sistema, 0,0609 N ·m−1 [46]. Najbolj izstopajocˇe odstopanje
med realnim biološkim sistemom in njegovo eksperimentalno predstavitvijo je v debelini pripra-
vljenega kapljevinskega filma. Debelina sluzi respiratornega sistema pri zdravem cˇloveku je med
5 in 20µm [39] in v primeru pojava razlicˇnih respiratornih obolenj lahko naraste. Porazdelitev
debeline je neenakomerna. Najmanjša še možna debelina, ki smo jo lahko brez težav s trganjem
filma pripravili, je bila 1,5 mm za kapljevinski film iz demineralizirane vode, za film iz 70 vol%
vodne raztopine glicerola pa 1,3 mm. Zaradi tega je najvecˇja omejitev eksperimentalne obrav-
nave, predstavljene v razdelku 4.2, ravno nefiziološka debelina tvorjenega kapljevinskega filma.
Kljub vsemu verjamemo, da opisana obravnava omogocˇa jasno prepoznavo in sklepanje o tren-
dih spreminjanja dušilnega potenciala sluzi respiratornega sistema pri variaciji njenih pojavnih in
fizikalnih lastnosti. Glede na tok zraka skozi kanal testne sekcije lahko trdimo, da smo v fiziolo-
škem obmocˇju Reynoldsovih števil, ki v primeru oženja zgornjih dihal sega vse do vrednosti okoli
10.000. Obenem nam uspe zajeti tudi glavne karakteristike toka, tj. recirkulacijo in vrtincˇenje,
katerih posledica so mocˇne fluktuacije tlacˇne in strižne obremenitve na mejo tokovne domene.
Kljub opisanim omejitvam eksperimentalne obravnave zakljucˇimo, da predstavljene ugotovi-
tve lahko prenesemo na realen biološki sistem zgornje dihalne poti, in sklepamo o aktivaciji me-
hanoreceptorjev. Sklenemo, da je trenutna stopnja našega eksperimentalnega dela pomemben
korak k novim pogledom in obravnavi sluzi respiratornega sistema v smislu pojava obstruktivne
apneje med spanjem. Ne nazadnje se poleg fiziološke veljave moramo zavedati tudi znanstvene
pomembnosti razvitega eksperimentalnega sistema, katerega vloga je pomembna pri obravnavi
in raziskovanju kompleksnih fizikalnih fenomenov enojno oziroma dvojno sklopljenih sistemov.
4.5 Racˇunalniška simulacija
V nadaljevanju predstavljamo dvostransko racˇunalniško FSI-simulacijo, pri kateri turbulentni
tok zraka obravnavamo z metodo LES. Racˇunalniška simulacija je odgovor na razpravo v razdelku
3.5, v katerem smo opredelili objektivne razloge, zakaj obravnavane numericˇne analize za realen
problem toka skozi zgornjo dihalno pot cˇloveka ni bilo smotrno izvesti. Tudi numericˇne analize,
ki jih zasledimo v literaturi [130–133], fenomen sklopljenja na nižjih cˇasovnih in krajevnih skalah
obravnavajo na enostavnih geometrijah (valj, zastava, krilo). Racˇunalniško simulacijo smo izvedli
za geometrijsko in fizikalno preprost primer, enofazni tok zraka skozi osrednji del eksperimentalne
proge, ki je prikazan na sliki 4.4. Izracˇun je bil izveden za vrednost Reynoldsovega števila ReC =
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4880. Delo je osnova prispevka [134], nagrajenega s priznanjem za najboljši prispevek mladega
znanstvenika na srecˇanju Kuhljevi dnevi 2017.
V tem delu poglavja predstavljamo in razpravljamo še o numericˇnem modeliranju dvojno sklo-
pljenega sistema neustaljen toka zraka, kapljevinski film in prožna membrana. Kljub temu da je
tovrstna numericˇna analiza v okolju ANSYS mogocˇa, pa za zdaj še ni mogocˇe postaviti korektnih
zacˇetnih pogojev, ki bi bili v skladu z eksperimentalno obravnavo. Zaradi težav, ki izvirajo iz teh-
nicˇne priprave racˇunalniškega eksperimenta in vzpostavitve korektnih zacˇetnih pogojev, rezultati
niso fizikalno smiselni.
4.5.1 Geometrijski model in racˇunska mreža
Geometrijska modela kanala in prožne membrane sta bila pripravljena v komercialnem pro-
gramskem orodju ANSYS ICEM CFD (R17.1, 2016), kjer je bilo izvedeno tudi mreženje. Kva-
dratni presek en meter dolgega kanala znaša 40 mm× 40 mm. Membrana je namešcˇena 385 mm
od vstopa v osrednji del. Gabaritne mere membrane so 60 mm× 40 mm× 1,5 mm. 50 mm pred
membrano je pritrjen prizmaticˇni cilinder (40 mm× 15 mm× 15 mm) oziroma ovira, ki inducira
mocˇno vrtincˇenje v toku zraka. Geometrijska modela z racˇunsko mrežo sta prikazana na sliki
4.9, oznacˇene so tudi robne površine, na katerih opredelimo robne pogoje. Geometrijski model
domene fluida (kanal) je bil diskretiziran z uporabo 2.038.168 kvadrilateralnih racˇunskih celic.
Elasticˇna struktura oziroma membrana je bila diskretizirana z 18.000 elementi SOLID185. Veli-
kost racˇunskih celic na strani fluida je bila dolocˇena na podlagi enacˇbe (3.49) za oceno Taylorjeve
mikroskopske krajevne skale (λT), ki je za dani primer enaka 1,13 mm. Pri tem je najvecˇja hitrost
v najožjem prerezu ekvivalentnega premera 25 mm ocenjena na 3,2 m · s−1.
4.5.2 Robni pogoji
Na vstopu v kanal je bila predpisana hitrost toka zraka 1,91 m · s−1. Reynoldsovo število glede
na hidravlicˇni premer kanala je enako 4880. Tok je klasificiran kot globalno nestabilen, saj ovira
v toku inducira mocˇno nestabilnost. Zaradi tega na vstopu v kanal perturbacij ni treba umetno
ustvariti [135]. Na izstopu iz kanala je bil predpisan staticˇni tlak okolice. Na steni je bil pred-
postavljen robni pogoj no slip. Zrak smo obravnavali kot nestisljiv plin (Machovo število < 0,3)
gostote 1,225 kg ·m−3 in dinamicˇne viskoznosti 1,789× 10−5 Pa · s.
Membrana je bila nepremicˇno vpeta, kot je oznacˇeno na sliki 4.9 b. Spodnji del membrane je
bil izpostavljen tlaku okolice. Informacije, tj. sile in pomiki, so se prenašali med racˇunalniškima
kodama na stiku, ki ga opredeljuje zgornja omocˇena stran membrane. Obnašanje membrane smo
popisali z linearnim reološkim modelom, pri cˇemer je bil Youngov modul elasticˇnosti 34.290 Pa
(glejte poglavje B). Gostota silikona je bila 1040 kg ·m−3, poznano je tudi Poissonovo razmerje,
ki je enako 0,4. Zacˇetno napetostno-deformacijsko stanje membrane je posledica delovanja sile
gravitacije in ga s strukturno analizo dolocˇimo pred zacˇetkom sklopljene racˇunalniške simulacije.
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pogled od spodaj pogled od zgoraj
Slika 4.9: Geometrijski model z racˇunsko mrežo (a) kanala in (b) prožne membrane z oznacˇenimi
robnimi površinami. (1) vstop, (2) izstop (ni vidno), (3) rigidna stena, (4) prožna stena
(stik fluid-struktura), (5) vpetje membrane, (6) prosto.
4.5.3 Nastavitve numericˇnih parametrov
Neustaljeno racˇunalniško analizo dvostransko sklopljenega problema izvedemo v komercial-
nem programskem okolju ANSYS (R17.1, 2016) s povezavo numericˇnih kod Fluent in Mechani-
cal MAPDL. Kot je predstavljeno v razdelku 3.2.3, uporabimo povezovalno komponento System
Couling Service. Turbulentni tok zraka smo obravnavali z metodo simulacije Large Eddy. Po-
drobne informacije o modeliranju turbulentnih tokov z metodo LES v okolju ANSYS so v delu
Menterja [135]. Cilj LES je, da vecˇje, energetsko bogate skale turbulentnega gibanja v iner-
cialnem obmocˇju neposredno razrešimo, medtem ko disipacijo energije na nižjih, disipacijskih
skalah modeliramo. V ta namen obstaja vecˇ vrst podmrežnih (angl. subgrid-scale – SGS) mo-
delov. Uporabljen je bil model WMLES S-Omega [136]. Glavni namen podmrežnega modela je
disipacija energije turbulentnega spektra v limiti locˇljivosti racˇunske mreže. Zaradi tega moramo
pri uporabi LES v namen krajevne diskretizacije izbrati nedisipativno numericˇno shemo, tako da
vsa disipacija izvira zgolj iz modela. Zaradi tega ne moremo uporabiti standardih diskretizacij-
skih shem (npr. privetrne sheme prvega ali drugega reda, QUICK) konvektivnih cˇlenov gibalne
enacˇbe, saj so de facto disipativne. V primeru, ko je racˇunska mreža sestavljena iz elementov pra-
vilnih oblik, je priporocˇljivo izbrati centralno diferencˇno (angl. Central Differencing – CD) shemo.
Težava nastane v primeru analize pri kompleksnih geometrijah, saj je shema pogosto nestabilna.
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Zaradi tega so bile razvite sheme, ki so nekoliko bolj disipativne (še vedno manj kot privetrne
sheme prvega ali drugega reda) in robustne. Primer take sheme, ki jo zasledimo tudi v Fluentu in
uporabimo, je omejena centralno diferencˇna (angl. Bounded Central Differencing –BCD) shema.
Za interpolacijo tlaka je bila izbrana shema Standard. Gradienti fizikalnih velicˇin so bili izra-
cˇunani po Green-Gaussovi shemi. Sklopitev hitrostnega in tlacˇnega polja je bila obravnavana z
algoritmom SIMPLEC. Podrelaksacijski faktorji so bili nastavljeni na vrednost 0,95, kar izboljša
konvergenco izracˇuna. Znotraj vsake povezovalne iteracije je bilo predpisanih najvecˇ 50 iteracij
Fluenta. Konvergencˇni kriterij za kontinuitetno enacˇbo je bil 1× 10−3, za momentno enacˇbo pa
1 × 10−4. Izbrana je bila implicitna cˇasovna diskretizacija drugega reda natancˇnosti. Cˇasovni
korak ∆t = 0,00015 s je bil izbral tako, da je bilo Courantovo število manjše od 1. Pri izmenjavi
informacij v modulu System Coupling Service smo omogocˇili najvecˇ sedem povezovalnih iteracij
znotraj cˇasovnega koraka, podrelaksacije nismo uporabili. Minimalno število povezovalnih itera-
cij je bilo enako dve. Omogocˇena je bila dinamicˇna mreža skupaj z glajenjem.
Izracˇun je bil izveden z visokozmogljivim racˇunskim sestavom Prelog na Fakulteti za strojništvo
Univerze v Ljubljani. Izracˇun, ki je zajel tri sekunde toka, je trajal slabe štiri mesece pri cˇemer
je ANSYS Fluent tekel na 60., ANSYS Mechanical APDL pa na 2. racˇunskih jedrih (Intel Xeon
X5670). Slednje je merilo, da je dvostransko sklopljena numericˇna analiza, pri kateri turbulentni
tok obravnavamo z metodo LES, izjemno zahtevna. To je tudi eden izmed dokazov, da aplikacija
obravnavanega numericˇnega pristopa za napovedovanje razmer v zgornji dihalni poti cˇloveka za
zdaj ni smotrna.
4.5.4 Izvedba racˇunalniške simulacije
Izvedba predstavljene racˇunalniške simulacije poteka v treh korakih. Najprej vzpostavimo za-
cˇetno napetostno-deformacijsko stanje prožne membrane. Membrana se povesi zaradi sile teže,
ki je posledica gravitacije. Na osnovi povesa membrane nato generiramo racˇunsko mrežo domene
fluida. Nadaljujemo z drugim korakom – s simulacijo LES. Cˇe pri FSI-analizi nenadoma povecˇamo
obremenitev na mocˇno prožno strukturo, se racˇunska mreža zaradi hitrih deformacij lahko podre.
Zaradi tega je treba obremenitev povecˇevati postopoma. V drugem koraku tako hitrost na vstopu
v kanal enakomerno povecˇujemo, kot prikazuje graf 4.9, dokler ne dosežemo koncˇne predpisane
vrednosti. Hitrost 1,91 m · s−1 dosežemo v cˇasu 0,1 s. Izracˇun zacˇnemo iz deformiranega sta-
nja membrane s pripadajocˇim napetostnim stanjem. Ko so robni pogoji pravilno vzpostavljeni,
zacˇnemo tretji korak – izracˇun odziva sistema.
4.5.5 Rezultati
Na sliki 4.10 so prikazane izokonture Q-kriterija, ki so obarvane glede na aksialno hitrost toka
zraka v kanalu ob cˇasu 2,5 s. Opazimo nastanek koherentnih struktur, ki se v zgornjem delu kanala
gibljejo v smeri toka, v spodnjem delu pa nastane recirkulacijski mehur. Hitrostno polje je izrazito
nehomogeno, kar nakazuje pricˇakovan nastanek fluktuacij v toku, ki povzrocˇijo dinamicˇen odziv
membrane. Pomik membrane, ki je v odvisnosti od cˇasa prikazan na grafu 4.10 a, smo opazovali
v njenem masnem središcˇu. Opazimo, da zacˇetna obremenitev povzrocˇi buren odziv membrane,
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Graf 4.9: Postopno povecˇevanje hitrosti zraka na vstopu v kanal.
ki pa se po približno 1,5 s izniha. V šrafiranem obmocˇju grafa lahko govorimo o kvaziustaljenem
odzivu membrane. Prve tri lastne frekvence membrane, dolocˇene z modalno analizo v Mechanical
APDL, so nižje od 3 Hz. Graf 4.10 b prikazuje frekvencˇni spekter vibracij membrane, dolocˇen v
racˇunalniški FSI-simulaciji. Prva vrhova sta pri frekvencah 12,5 Hz in 22,6 Hz, kar dobro sovpada
s preliminarnimi rezultati laboratorijskih meritev 11 Hz in 20 Hz.
Na grafu 4.11 a so prikazane fluktuacije staticˇnega tlaka v dveh tocˇkah v kanalu. Prva tocˇka je
65 mm, druga pa 85 mm za oviro. Lokacija obeh tocˇk je 1 mm nad prožno membrano. Graf 4.11 b
prikazuje fluktuacije aksialne hitrosti zraka. Grafa dokazujeta, da je tok izrazito neustaljen. Spre-
minjanje predznaka aksialne hitrosti nakazuje prehajanje vrtincev preko membrane. Frekvencˇna
analiza (graf 4.12) pokaže, da sta prva vrhova fluktuacij staticˇnega tlaka pri frekvencah 13,2 Hz
in 22,5 Hz. Glede na frekvence vibracij membrane lahko zakljucˇimo, da membrana niha z vsiljeno
frekvenco, ki je pogojena s frekvenco fluktuacij staticˇnega tlaka toka zraka.
Kljub obetajocˇim rezultatom moramo poudariti, da so rezultati racˇunalniške simulacije, ki je s
tehnicˇnega vidika korektno izvedena, preliminarni in da bo v nadaljevanju treba izvesti natancˇno
validacijo. V ta namen bo treba izpopolniti eksperimentalno progo, ki bo omogocˇala zajemanje
tridimenzionalnega deformacijskega polja membrane in lokalne hitrosti zraka. Razvita eksperi-
mentalna proga tako kaže potencial, da bo postala referencˇni (angl. benchmark) primer, name-
njen validaciji (enofaznih) racˇunalniških FSI-simulacij.
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Slika 4.10: Izokonture Q-kriterija, obarvane glede na aksialno hitrost ob cˇasu 2,5 s.
Graf 4.10: Predvidene (a) vibracije prožne membrane in (b) frekvencˇni spekter.
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Graf 4.11: Predvidene fluktuacije (a) staticˇnega tlaka in (b) hitrosti v kanalu. Tocˇki 1 in 2 sta
65 mm oziroma 85 mm za oviro, 1 mm nad prožno membrano.
Graf 4.12: Frekvencˇni spekter fluktuacij staticˇnega tlaka v tocˇkah 1 in 2.
4.5.6 Razprava o modeliranju dvojno sklopljenega sistema
V nadaljevanju predstavljamo izvedbo sklopljene racˇunalniške simulacije, pri kateri je spo-
dnja stena kanala omocˇena na enak nacˇin kot pri obravnavanem eksperimentu. Za modeliranje
dvofaznega toka in sledenje sticˇni površini uporabimo enofluidni model VOF (angl. Volume of
Fluid). Formulacija VOF temelji na dejstvu, da se fazi fluida med seboj ne mešata in sta locˇeni
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s sticˇno površino. Stanje v celici racˇunske mreže popišemo z volumskim deležem faze αq in je
lahko naslednje:
αq = 0 v celici racˇunske mreže ni faze q, (4.18)
αq = 1 v celici racˇunske mreže je samo faza q, (4.19)
αq ∈ (0,1) v celici racˇunske mreže je sticˇna površina. (4.20)
Sledenje sticˇni površini se v primeru, ko je izvorni cˇlen enak nicˇ, izvede z reševanjem kontinuitetne
enacˇbe za volumski delež sekundarne faze:
1
ρ2

∂
∂ t
(α2ρ2) +∇ · (α2ρ2u2)

= 0. (4.21)
Volumski delež primarne faze se izracˇuna na osnovi omejitve:
α1 +α2 = 1. (4.22)
Kontinuitetno enacˇbo za volumski delež faze q lahko obravnavamo na dva nacˇina – z implicitno
in eksplicitno cˇasovno diskretizacijo. Cˇe izberemo implicitno shemo cˇasovne diskretizacije, Flu-
ent tokove skozi ploskve celice izracˇunava na osnovi interpolacijske sheme po metodi koncˇnih
razlik. Pri uporabi eksplicitne sheme so tokovi skozi ploskve izracˇunani na osnovi interpolacije,
ki temelji na diskretizacijski shemi bodisi koncˇnih volumnov bodisi shem, ki rekonstruirajo sticˇno
površino. Razlika med implicitno in eksplicitno shemo je tudi, da pri prvi za izracˇun tokov skozi
ploskve celice uporabimo vrednost volumskega deleža, izracˇunanega v trenutnem cˇasovnem ko-
raku (v vsakem cˇasovnem koraku je treba iterativno izracˇunati volumski delež sekundarne faze),
pri drugi pa uporabimo vrednost iz prejšnjega cˇasovnega koraka (interpoliramo z uporabo stan-
dardne interpolacijske sheme, ki temelji na metodi koncˇnih razlik).
Fizikalne lastnosti fluida (gostota, dinamicˇna viskoznost) v posamezni racˇunski celici se izra-
cˇunajo na osnovi poznavanja volumskih deležev faz v celici:
ρ =
2∑
q=1
αqρq, µ=
2∑
q=1
αqµq. (4.23)
Dvofazni tok upoštevamo v momentni enacˇbi z upoštevanjem fizikalnih lastnosti, izracˇunanih po
enacˇbah (4.23). Ucˇinek površinske napetosti se v gibalni enacˇbi upošteva kot izvorni cˇlen in se
v programskem orodju ANSYS Fluent modelira z uporabo modela CSF [137] (angl. Continuum
Surface Force).
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Slika 4.11: Razvoj kapljevinskega filma in pomik prožne membrane.
4.5. RACˇUNALNIŠKA SIMULACIJA 99
Osnova za izracˇun je bil enofazni primer, predstavljen na zacˇetku poglavja. Numericˇni model
smo razširili in v zacˇetnem stanju predpisali debelino kapljevinskega filma 1,5 mm. Kapljevinski
film je bil pripravljen iz demineralizirane vode s fizikalnimi lastnostmi, kot jih podaja preglednica
4.2 na strani 74. Korektnih zacˇetnih pogojev napetostno-deformacijskega stanja prožne mem-
brane ni bilo mogocˇe vzpostaviti zaradi tehnicˇnih ovir priprave numericˇnega eksperimenta. Sile
težnosti nismo upoštevali. Teža kapljevinskega filma namrecˇ povzrocˇi veliko deformacijo prožne
membrane v prvem cˇasovnem koraku izracˇuna, zaradi cˇesar se racˇunska mreža podre. Robni po-
goji in numericˇni parametri analize so bili enaki kot v primeru enofaznega toka (glejte razdelka
4.5.2 in 4.5.3). Kljub temu je treba nekatere parametre numericˇne analize prilagoditi uporabi
modela VOF. Za interpolacijo tlaka je bila po priporocˇilih [136] izbrana shema PRESTO. Rekon-
strukcija sticˇne površine je bila izvedena s shemo geometrijske rekonstrukcije. Izbrana je bila
implicitna cˇasovna diskretizacija prvega reda natancˇnosti. Podobnost gostot prožne membrane
in kapljevinskega filma je povzrocˇila zelo resne težave z numericˇno nestabilnostjo (ucˇinek navi-
dezno dodane mase). Zaradi tega je bilo treba predpisati faktor stabilizacije, katerega izvor ni
fizikalne, temvecˇ numericˇne narave [91]. Izracˇun je bil mogocˇ ob predpisu faktorja stabilizacije
4000, ki je s fizikalnega vidika povzrocˇil dušenje tlacˇne obremenitve na membrano.
Zaradi težav, ki izvirajo iz tehnicˇne priprave numericˇnega eksperimenta, vzpostavitve korek-
tnih zacˇetnih pogojev in numericˇne nestabilnosti, pridobljeni rezultati niso fizikalno smiselni. Na
sliki 4.11 zato prikazujemo zgolj izracˇunan razvoj kapljevinskega filma, ki pa nikakor ni primerljiv
z opazovanjem v fizikalnem eksperimentu. Izracˇun se je zaradi pojava nenadnih velikih defor-
macij prožne membrane zakljucˇil ob cˇasu 0,5903 s. Poudariti je treba, da podobne racˇunalniške
simulacije (FSI + LES + VOF), ki bi obravnavala dvojno sklopljen sistem, razvit v tem doktorskem
delu, v literaturi ne zasledimo. Zakljucˇimo lahko, da smo programsko opremo pripeljali do meje
trenutno mogocˇega. Menimo, da bi bilo treba v sodelovanju z razvijalci orodja vložiti skupen
napor, kako korektno numericˇno obravnavati predstavljen dvojno sklopljen problem.
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I believe that if one always looked at the skies,
one would end up with wings.
— Gustave Flaubert (1821 – 1880)
5
Zakljucˇek
Biološki sistemi so kompleksni. Kompleksnost je rezultat evolucije. Na evolucijo lahko gle-
damo kot na proces optimizacije, v katerem se posamezni funkcionalni deli organizmov izpo-
polnjujejo za opravljanje tocˇno dolocˇene naloge. Zaradi tega cˇloveška radovednost in želja, da
bi procese v bioloških sistemih razumeli. Usvojeno znanje bi nam lahko omogocˇalo izboljšati
obstojecˇe tehnicˇne procese in razvijati nove. Kompleksnost, s katero smo se soocˇili v tem doktor-
skem delu, se nanaša le na fenomene mehanskega izvora, ki jih opazujemo v eni izmed prožnih
transportnih poti cˇloveškega telesa – zgornji dihalni poti. Ugotovili smo, da imamo kljub poe-
nostavljenemu mehanisticˇnemu pristopu obravnave velike težave. A cˇloveško telo je še veliko
kompleksnejše. Zato bo treba še precej cˇasa ter sodelovanja in naporov znanstvenikov razlicˇnih
vej znanosti, da se težave premagajo. Kaj bo prinesel koncˇni rezultat, lahko skorajda prepustimo
domišljiji.
V doktorskem delu je bila kot realen biološki sistem izbrana zgornja dihalna pot cˇloveka. Z
vidika biomehanike smo obravnavali racˇunalniško modeliranje sklopljenega sistema tok zraka in
biološko tkivo. Pojava, ki izhajajta iz interakcije, sta na primer smrcˇanje in obstruktivna zapora
žrela. Pojava nista še povsem pojasnjena in zahtevata nadaljnjo pozornost raziskovalcev razlicˇnih
strok. Razumevanje mehanske sklopitve toka fluida in obdajajocˇe strukture je lahko kljucˇno za
ustrezno zdravljenje obstruktivne apneje med spanjem. Obravnavali smo realen primer bolnika,
cˇigar geometrijski model zgornje dihalne poti smo rekonstruirali na podlagi CT-posnetkov, nareje-
nih v Univerzitetnem klinicˇnem centru Ljubljana. Prožnost žrela je najvecˇja v velofarinksu, ki smo
ga v numericˇnem modelu obravnavali kot podajno obmocˇje. Do danes je v znanstveni literaturi in
publikacijah mogocˇe zaslediti nekaj študij, ki so racˇunalniško FSI-simulacijo uporabile v namen
raziskav OSA. V nasprotju z do zdaj objavljeno literaturo smo mehko nebo z uvulo modelirali na
nov nacˇin, in sicer kot del širšega sistema mehkega tkiva, ki opredeljuje svetlino velofarinksa. To
nam je omogocˇilo, da smo lahko predpisali korektne robne pogoje na prirastišcˇih mehkega tkiva
na kostne strukture. Mehko tkivo smo obravnavali kot linearno elasticˇno in pasivno, tj. brez
upoštevanja živcˇno-mišicˇne aktivnosti. Zanemarili smo vpliv gravitacije, zato rezultati veljajo za
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razmere v breztežnostnem prostoru. Dihanje smo modelirali kot sinusno spreminjajocˇ se volum-
ski tok zraka. Z racˇunalniško FSI-simulacijo smo v fazi vdiha identificirali deformacijo mehkega
neba v posteriorni smeri. V fazi izdiha se je tokovni prerez velofarinksa zaradi anteriorne defor-
macije povecˇal. Oženje in širjenje zgornjih dihal sta v skladu z endoskopskimi posnetki žrela med
dihanjem, obenem pa tudi v skladu z delom Huanga in sodelavcev [27] in s fizikalno intuicijo.
Poleg spreminjanja pretocˇnega prereza (na cˇasovni skali cikla dihanja) zgornje dihalne poti v fazi
vdiha in izdiha napovemo tudi socˇasen pojav trepetanja mehkega neba z uvulo frekvence 17,8 Hz,
cˇesar ni bilo mogocˇe zaslediti v nobeni izmed dozdajšnjih znanstvenih raziskav. Dokazali smo, da
vzrok napovedi trepetanja niso napake numericˇnega izracˇuna ali specificˇna izbira kombinacije ra-
cˇunskih mrež. Trepetanje se pojavi zaradi specificˇnih tokovnih karakteristik v bližini uvule. Kljub
temu da se je trepetanje mehkega neba pojavilo v fazi izdiha, ga lahko opredelimo kot smrcˇanje.
Sklenemo lahko, da smo naredili velik korak k boljšemu razumevanju dinamike zgornjih dihal, ki
lahko privede do pojava smrcˇanja ali obstruktivne zapore žrela v primeru OSA.
Obravnavali smo tudi vpliv sluzi respiratornega sistema na patofiziološki odziv zgornje dihalne
poti cˇloveka pri pojavu OSA. Glede na dostopne klinicˇne študije vpliva fizikalnih lastnosti sluzi
lahko sklepamo, da je prisotnost kapljevinskega filma na sluznici respiratornega sistema dejavnik,
ki poleg znanih parametrov, kot so intraluminalni tlak, mehanske lastnosti mehkih tkiv in živcˇno-
mišicˇna aktivnost, vpliva na podajnost zgornjih dihal. Razvili in zgradili smo geometrijsko pre-
prost fizikalni eksperiment, s katerim smo poustvarili glavne znacˇilnosti respiratornega sistema:
prožno steno, ki jo prekriva kapljevinski film, in neustaljen tok zraka z mocˇnimi fluktuacijami
staticˇnega tlaka. Fluktuacije toka zraka skozi dihala so stimulus aktivacije mehanoreceptorjev
in vplivajo na stopnjo EMG-aktivnosti mišic žrela [38]. Rezultate eksperimentalnega dela smo
predstavili in ovrednotili glede na zastavljena raziskovalna vprašanja s povezavo na pojav OSA.
Opredelili smo vpliv debeline, viskoznosti in površinske napetosti kapljevinskega filma. Ekspe-
rimentalni rezultati kažejo, da se fluktuacije toka dušijo mocˇneje, cˇe se debelina kapljevinskega
filma povecˇa. Z vidika mehanoreceptorjev to pomeni, da je njihova aktivacija s porastom debe-
line sluzne plasti zavrta. Merilo za ovrednotenje dušilnega potenciala kapljevinskega filma je bila
standardna deviacija pospeška membrane v tocˇki merjenja oziroma dušilno razmerje. S povecˇa-
njem viskoznosti kapljevinskega filma se je dušilno razmerje pri enakih vrednostih Reynoldsovega
števila toka zraka zmanjšalo, kar pomeni mocˇnejše dušenje. Predvidevamo, da je fiziološki vidik
povecˇanja viskoznosti sluzi respiratornega sistema ekvivalenten povecˇanju njene debeline. Na-
zadnje smo z uporabo površinsko aktivne snovi znižali površinsko napetost kapljevinskega filma.
Medtem ko je viskoznost ostala nespremenjena, smo zmanjšali sposobnost dušenja kapljevinskega
filma na mestih, kjer je obremenitev proste površine najvecˇja. S fiziološkega vidika je lahko v tem
primeru stimulus mehanoreceptorjev mocˇnejši.
Za predstavljeno eksperimentalno obravnavo so znacˇilne tudi nekatere omejitve in neskladno-
sti z realnim biološkim sistemom, ki ga želimo poustvariti. Zavedamo se, da uporaba delovnih
newtonskih fluidov za pripravo simulantov sluzi respiratornega sistema še ne zajema vseh realnih
fizikalnih lastnosti biološke sluzi in predstavlja poenostavitev študije. Podobno velja za debelino
kapljevinskega filma, saj je bila najmanjša debelina filma, ki smo jo lahko pripravili, vecˇja od
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debeline sluzi respiratornega sistema. Kljub vsemu taka obravnava omogocˇa prepoznati jasne
trende spreminjanja dušilnega potenciala respiratorne sluzi z variacijo pojavnih in fizikalnih la-
stnosti, ki jih lahko prenesemo tudi v realni sistem. Omejitev pri eksperimentalni obravnavi je
tudi informacija o lokalni debelini kapljevinskega filma na prožni membrani, ki je nismo v stanju
meriti. Za nadaljevanje raziskovalnega dela v prihodnje predlagamo razvoj merilnega sistema,
ki bi omenjene meritve omogocˇal, saj se je izkazalo, da je razvoj takega sistema v sklopu tega
doktorskega dela preobširen.
V nadaljevanju raziskav nacˇrtujemo tudi vkljucˇitev vpliva sluzi respiratornega sistema v obsto-
jecˇe racˇunalniške simulacije toka zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka. Verjamemo, da je pricˇujocˇe
raziskovalno delo korak naprej pri obravnavi dvojno sklopljenega sistema tok fluida in prožna
stena, saj podobnih obravnav v literaturi ni mogocˇe zaslediti.
Preverjanje raziskovalnih hipotez in prispevek k znanosti
Na osnovi ugotovitev v doktorskem delu v nadaljevanju strnjeno preverjamo raziskovalne hipo-
teze, podane v prvem poglavju, in opredelimo prispevek dela k znanosti.
1. Odziv mehkega tkiva zgornje dihalne poti na fluktuacije tlaka:
(a) Z racˇunalniško FSI-simulacijo, pri kateri smo turbulentni tok zraka obravnavali s tur-
bulentnim modelom RANS, smo potrdili pojav separacije toka zraka v velofarinksu ter
nastanek turbulentnega curka in recirkulacije. Rezultati so razkrili odvisnost med zo-
žitvijo velofarinksa in visokim subatmosferskim intraluminalnim tlakom, ki povzrocˇi
dodatno oženje dihalne poti. Poleg oženja in širjenja velofarinksa, ki se izražata na
cˇasovni skali dihalnega cikla, smo kot prvi identificirali socˇasno trepetanje mehkega
neba z uvulo, ki je glavni izraz pojava smrcˇanja. Dokazali smo, da vzrok napovedi
trepetanja niso napake numericˇnega izracˇuna ali izbira kombinacije racˇunskih mrež,
temvecˇ specificˇno tokovno polje ob uvuli. Na osnovi testnih izracˇunov smo ocenili,
da bi ena sama dvostransko sklopljena analiza fluid-struktura, pri kateri bi turbulen-
tni tok zraka skozi zgornja dihala obravnavali z metodo LES, zahtevala približno 40
tednov racˇunanja v visokozmogljivem racˇunskem sestavu Prelog. Zaradi enormnega
racˇunskega cˇasa in predvidene cene simulacije v višini 10.000 evrov, smo dvostransko
sklopljeno racˇunalniško simulacijo (FSI+ LES) izvedli v okviru danih možnosti v viso-
kozmogljivem racˇunskem sestavu za geometrijsko preprost primer in krajše cˇasovno
obdobje. Kljub poenostavitvam je izracˇun, ki je zajel tri sekunde toka fluida trajal
slabe štiri mesece. Predviden frekvencˇni spekter vibracij prožne membrane dobro
sovpada s preliminarnimi rezultati eksperimentalnih raziskav. Medsebojnega vpliva
turbulentnega curka, ki se v fazi vdiha tvori ob izstopu iz velofarinksa in povzrocˇi
mocˇne fluktuacije tlaka, ter dinamicˇnega odziva tkiva mehkega neba z dvostransko
sklopljeno racˇunalniško simulacijo (FSI + LES) nam tako ni uspelo okarakterizirati.
Kljub temu smo naredili pomemben korak naprej in postavili prve temelje izvedbe
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omenjene racˇunalniške simulacije tudi ob geometrijsko kompleksnejšem primeru –
zgornji dihalni poti cˇloveka.
(b) Zavedamo se, da je vedenje bioloških tkiv viskoelasticˇno. Kljub temu smo mehko
tkivo zgornjih dihal modelirali kot linearno elasticˇno, homogeno in izotropno. De-
tajlen pregled literature je pokazal zelo slabo raziskane mehanske lastnosti mehkih
tkiv respiratornega sistema. V prihodnje bi jih bilo treba okarakterizirati z metodo
magnetno resonancˇne elastografije v stanju manjka živcˇno-mišicˇne aktivnosti v širo-
kem frekvencˇnem razponu, saj teh podatkov v znanstvenih objavah ne zasledimo.
Ocenjujemo, da na trenutni stopnji zaradi nepoznavanja spektra frekvencˇno odvi-
sne reološke slike mehkih tkiv zgornjih dihal, ki se razlikuje od bolnika do bolnika,
vgradnja viskoelasticˇnosti v razvit tridimenzionalni model zgornje dihalne poti ni
smotrna. Trditev podpirajo tudi izjemno dolgi racˇunski cˇasi izvedbe sklopljene racˇu-
nalniške simulacije. Poleg tega je rezultat geometrijsko poenostavljene racˇunalniške
simulacije pokazal minimalno odstopanje stopnje deformacije, ko smo tkivo obrav-
navali bodisi kot elasticˇno bodisi kot viskoelasticˇno. Slednje je prav tako pomemben
razlog izbire linearno elasticˇnega reološkega modela mehkega tkiva.
2. Fizika stika:
(a) Izvedena je bila dvojno sklopljena racˇunalniška simulacija, pri kateri smo v obstojecˇo
numericˇno proceduro (FSI, LES) vgradili model za sledenje sticˇne površine VOF. Po-
kazali smo, da je taka numericˇna analiza mogocˇa, vendar zaradi težav, ki izvirajo iz
tehnicˇne priprave numericˇnega eksperimenta, vzpostavitve korektnih zacˇetnih pogo-
jev in numericˇne nestabilnosti, pridobljeni rezultati niso fizikalno smiselni. Menimo,
da bi bilo treba uporabljeno numericˇno orodje razvijati dalje, da bi se omenjene te-
žave odpravile. Vecˇjo pozornost smo zato posvetili eksperimentalni obravnavi dvojno
sklopljenega sistema turbulentni tok zraka, kapljevinski film in prožna stena. Fizikal-
nega eksperimenta, ki je bil razvit in zgrajen v sklopu doktorskega dela, v literaturi
ne zasledimo. Lokalne debeline kapljevinskega filma (amplitude in valovne dolžine
valov) nismo bili v stanju meriti, saj je razvoj takega merilnega sistema presegal ob-
seg naših raziskav. Posledicˇno vpliva prožne stene na razvoj valov, ki se pojavijo na
sticˇni površini, ni bilo mogocˇe obravnavati. Nasprotno smo se zato osredinili na raz-
iskavo vpliva kapljevinskega filma na dinamiko prožne membrane, ki smo jo lahko
kvantitativno ovrednotili. Kot prvi smo ugotovili, da lahko s spreminjanjem pojav-
nih in fizikalnih lastnosti kapljevinskega filma vplivamo na dinamicˇni odziv oziroma
vibracije prožne strukture. Kapljevinski film deluje kot dušilni element, ki disipira
del energije enofaznega toka zraka, ki bi se v nasprotnem primeru izkazoval skozi
elasticˇno deformacijo prožne stene. Rezultati so pomembni za fizikalno razumevanje
aktivacije mehanoreceptorjev žrela pri pojavu obstruktivne apneje med spanjem.

106
Literatura
[1] H. Hatze: The meaning of the term ‘biomechanics’. Journal of Biomechanics 7:2 (1974) str.
189–190.
[2] D. Knudson: Fundamentals of Biomechanics. Druga izdaja Springer, 2007.
[3] M. Heil, A. Hazel: Fluid-Structure Interaction in Internal Physiological Flows. Annual Review
of Fluid Mechanics 43:1 (2011) str. 141–162.
[4] I. Fajdiga: Snoring imaging: could Bernoulli explain it all? Chest 128:2 (2005) str. 896–901.
[5] D. Doorly, D. Taylor, R. Schroter: Mechanics of airflow in the human nasal airways. Respi-
ratory Physiology & Neurobiology 163:1-3 (2008) str. 100–110.
[6] G. Garcia, B. Hariri, R. Patel, J. Rhee: The relationship between nasal resistance to airflow
and the airspace minimal cross-sectional area. Journal of Biomechanics 49:9 (2016) str.
1670–1678.
[7] W. Wei, S.-W. Huang, L.-H. Chen, Y. Qi, Y.-M. Qiu, S.-T. Li: Airflow behavior changes in
upper airway caused by different head and neck positions: Comparison by computational
fluid dynamics. Journal of Biomechanics 52:1 (2017) str. 89–94.
[8] A. Zaman, N. Ali, M. Sajid: Numerical simulation of pulsatile flow of blood in a porous-
saturated overlapping stenosed artery. Mathematics and Computers in Simulation 134:1
(2017) str. 1–16.
[9] J. Urevc, I. Žun, M. Brumen, B. Štok: Modeling the effect of red blood cells deformability on
blood flow conditions in human carotid artery bifurcation. Journal of Biomechanical Engi-
neering 139:1 (2017) str. 1–11.
[10] B. Vahidi, N. Fatouraee: A biomechanical simulation of ureteral flow during peristalsis using
intraluminal morphometric data. Journal of Theoretical Biology 298:1 (2012) str. 42–50.
[11] M. Al-Atabi, R. Ooi, X. Luo, S. Chin, N. Bird: Computational analysis of the flow of bile in
human cystic duct. Medical Engineering & Physics 34:8 (2012) str. 1177–1183.
[12] L. Fauci, A. McDonald: Sperm motility in the presence of boundaries. Bulletin of Mathema-
tical Biology 57:5 (1995) str. 679–699.
[13] G. Mylavarapu, S. Murugappan, M. Mihaescu, M. Kalra, S. Khosla, E. Gutmark: Validation
of computational fluid dynamics methodology used for human upper airway flow simulations.
Journal of Biomechanics 42:10 (2009) str. 1553–1559.
107
108 LITERATURA
[14] N. Powell, M. Mihaescu, G. Mylavarapu, E. Weaver, C. Guilleminault, E. Gutmark: Pat-
terns in pharyngeal airflow associated with sleep-disordered breathing. Sleep Medicine 12:10
(2011) str. 966–974.
[15] M. Mihaescu, G. Mylavarapu, E. Gutmark, N. Powell: Large Eddy Simulation of the pharyn-
geal airflow associated with Obstructive Sleep Apnea Syndrome at pre and post-surgical tre-
atment. Journal of Biomechanics 44:12 (2011) str. 2221–2228.
[16] Y. Liu, J. Ye, Z. Liu, L. Huang, H. Luo, Y. Li: Flow oscillation-A Measure to predict the surgery
outcome for obstructed sleep apnea (OSA) patient. Journal of Biomechanics 45:13 (2012)
str. 2284–2288.
[17] J. Zhu, H. Lee, K. Lim, S. Lee, L. Teo, D. Wang: Passive movement of human soft palate
during respiration: A simulation of 3D fluid/structure interaction. Journal of Biomechanics
45:11 (2012) str. 1992–2000.
[18] M. Zhao, T. Barber, P. A. Cistulli, K. Sutherland, G. Rosengarten: Simulation of upper airway
occlusion without and with mandibular advancement in obstructive sleep apnea using fluid-
structure interaction. Journal of Biomechanics 46:15 (2013) str. 2586–2592.
[19] M. Waldrop: More Than Moore. Nature 530:1 (2016) str. 144–147.
[20] C. Xu, S. Sin, J. M. McDonough, J. K. Udupa, A. Guez, R. Arens, D. M. Wotton: Computa-
tional fluid dynamics modeling of the upper airway of children with obstructive sleep apnea
syndrome in steady flow. Journal of Biomechanics 39:11 (2006) str. 2043–2054.
[21] S.-J. Jeong, W.-S. Kim, S.-J. Sung: Numerical investigation on the flow characteristics and
aerodynamic force of the upper airway of patient with obstructive sleep apnea using compu-
tational fluid dynamics. Medical Engineering & Physics 29:6 (2007) str. 637–651.
[22] M. Mihaescu, S. Murugappan, M. Kalra, S. Khosla, E. Gutmark: Large Eddy Simulation and
Reynolds-Averaged Navier-Stokes modeling of flow in a realistic pharyngeal airway model: An
investigation of obstructive sleep apnea. Journal of Biomechanics 41:10 (2008) str. 2279–
2288.
[23] I. Žun, B. Stražišar, Z. Rek: Computational fluid dynamics simulation of airflow through a
human upper airway. V: M. Žargi (ur.): Proceedings of the 5th Congress of Slovenian Otor-
hinolaryngologists. Medicinski razgledi, 2008, str. 413–416.
[24] M. Zhao, T. Barber, P. A. Cistulli, K. Sutherland, G. Rosengarten: Computational fluid dyna-
mics for the assessment of upper airway response to oral appliance treatment in obstructive
sleep apnea. Journal of Biomechanics 46:1 (2013) str. 142–150.
[25] G. C. Cheng, R. P. Koomullil, Y. Ito, A. M. Shih, S. Sittitavornwong, P. D. Waite: Assessment
of surgical effects on patients with obstructive sleep apnea syndrome using computational fluid
dynamics simulation. Mathematics and Computers in Simulation 106:C (2014) str. 44–59.
LITERATURA 109
[26] X. Sun, C. Yu, Y. Wang, Y. Liu: Numerical simulation of soft palate movement and airflow
in human upper airway by fluid-structure interaction method. Acta Mechanica Sinica 23:4
(2007) str. 359–367.
[27] R. Huang, X. Li, Q. Rong: Control mechanism for the upper airway collapse in patients with
obstructive sleep apnea syndrome: a finite element study. Science China. Life Sciences 56:4
(2013) str. 366–372.
[28] D. Subramaniama, G. Mylavarapu, R. Fleck, R. Amin, S. Shotte, E. Gurmark: Effect of air-
flow and material models on tissue displacement for surgical planning of pharyngeal airways
in pediatric down syndrome patients. Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical
Materials 71:1 (2017) str. 122–135.
[29] I. Ayappa, D. M. Rapoport: The upper airway in sleep: physiology of the pharynx. Sleep
Medicine Reviews 7:1 (2003) str. 9–33.
[30] K. Sutherland, P. Cistulli: Recent advances in obstructive sleep apnea pathophysiology and
treatment. Sleep and Biological Rhythms 13:1 (2015) str. 26–40.
[31] C. Senaratna, J. Perret, C. Lodge, A. Lowe, B. Campbell, M. Matheson, G. Hamilton,
S. Dharmage: Prevalence of obstructive sleep apnea in the general population: A systema-
tic review. Sleep Medicine Reviews 34:1 (2017) str. 70–81.
[32] S. Joosten, G. Hamilton, M. Naughton: Impact of Weight Loss Management in OSA. Chest
152:1 (2017) str. 194–203.
[33] K. Kim, Y. Cho, D. Kim, S. Hwang, M. Song, G. Motamedi: Two subtypes of positional
obstructive sleep apnea: Supine-predominant and supine-isolated. Clinical Neurophysiology
127:1 (2016) str. 565–570.
[34] T. Akahoshi, D. White, J. Edwards, J. Beauregard, S. Shea: Phasic mechanoreceptor stimuli
can induce phasic activation of upper airway muscles in humans. Journal of Physiology 531:3
(2001) str. 677–691.
[35] G. Sant’Ambrogio, J. Widdicombe: Reflexes from airway rapidly adapting receptors. Respi-
ration Physiology 125:1-2 (2001) str. 33–45.
[36] R. Berry, D. White, J. Roper, G. Pillar, R. Fogel, M. Stanchina, A. Malhotra: Awake negative
pressure reflex response of the genioglossus in OSA patients and normal subjects. Journal of
Applied Physiology 94:5 (2003) str. 1875–1882.
[37] J. Dempsey, A. Xie, D. Patz, D. Wang: Physiology in Medicine: Obstructive sleep apnea patho-
genesis and treatment – considerations beyond airway anatomy. Journal of Applied Physio-
logy 116:1 (2014) str. 3–12.
110 LITERATURA
[38] J. Carberry, H. Hensen, L. Fischer, J. Saboisky, J. Butler, S. Gandevia, D. Eckert: Mechanisms
contributing to the response of upper-airway muscles to changes in airway pressure. Journal
of Applied Physiology 118:10 (2015) str. 1221–1228.
[39] J. Widdicombe, S. Bastacky, D.-Y. Wu, C. Lee: Regulation of depth and composition of airway
surface liquid. European Respiratory Journal 10:12 (1997) str. 2892–2897.
[40] I. Fajdiga: Endoskopski posnetki smrcˇanja in pojava obstruktivnih zapor zgornjih dihal, Od-
delek za otorinolaringologijo in cervikofacialno kirurgijo, UKC Ljubljana, 2013.
[41] J. Widdicombe, A. Davies: The effects of a mixture of surface-active agents (Sonarex) on
upper airway resistance and snoring in anaesthetized dogs. European Respiratory Journal
1:9 (1988) str. 785–791.
[42] T. Van Der Touw, A. Crawford, J. Wheatley: Effects of a synthetic lung surfactant on pharyn-
geal patency in awake human subjects. Journal of Applied Physiology 82:1 (1997) str. 78–
85.
[43] R. Jokic, A. Klimaszewski, J. Mink, M. Fitzpatrick: Surface tension forces in sleep apnea: the
role of soft tissue lubricant: a randomized double-blind, placebo-controlled trial. American
Journal of Respiratory and Critical Case Medicine 157:5 Pt 1 (1998) str. 1522–1525.
[44] M. Morrell, Y. Arabi, B. Zahn, K. Meyer, J. Skatrud, M. Badr: Effect of surfactant on pharyn-
geal mechanics in sleeping humans: implications for sleep apnea. European Respiratory Jo-
urnal 20:2 (2002) str. 451–457.
[45] J. P. Kirkness, P. R. Eastwood, I. Szollosi, P. R. Platt, J. R. Wheatley, T. C. Amis, D. R. Hillman:
Effect of surface tension of mucosal lining liquid on upper airway mechanics in anesthetized
humans. Journal of Applied Physiology 95:1 (2003) str. 357–363.
[46] J. P. Kirkness, M. Madronio, R. Stavrinou, J. R. Wheatley, T. C. Amis: Relationship between
surface tension of upper airway lining liquid and upper airway collapsibility during sleep in
obstructive sleep apnea hypopnea syndrome. Journal of Applied Physiology 95:5 (2003) str.
1761–1766.
[47] J. P. Kirkness, H. K. Christenson, S. R. Garlick, R. Parikh, K. Kairaitis, J. R. Wheatley, T. C.
Amis: Decreased surface tension of upper airway mucosal lining liquid increases upper airway
patency in anaesthetised rabbits. Journal of Applied Physiology 547:Pt 2 (2003) str. 603–
611.
[48] J. P. Kirkness, M. Mandronio, R. Stavrinoi, J. R. Wheatley, T. C. Amis: Surface tension of
upper airway mucosal lining liquid in obstructive sleep apnea/hypopnea syndrome. Sleep
28:4 (2005) str. 457–463.
[49] M. Kawai, J. Kirkness, S. Yamamura, K. Imaizumi, H. Yoshimine, K. Oi, T. Ayuse: Increased
phosphatidylcholine concentration in saliva reduces surface tension and improves airway pa-
tency in obstructive sleep apnoea. Journal of Oral Rehabilitation 40:10 (2013) str. 758–766.
LITERATURA 111
[50] S. Standring (ur.): Grey's Anatomy: The Anatomical Basis of Clinical Practice. 41. izdaja
Elsevier, 2015.
[51] Upper Airway Anatomy, Dostopno na: http://galaxyanatomy.com/wp-
content/uploads/2016/12/Anatomy-Of-The-Respiratory-System-3.jpg, ogled 17. 4.
2017.
[52] American Academy of Sleep Medicine: International classification of sleep disorders. Tretja
izdaja American Academy of Sleep Medicine, 2014.
[53] G. S. Society: S3-Guideline on Nonrestorative Sleep/Sleep Disorders – Chapter on Sleep-
Related Respiratory Disorders. Somnologie 20:Suppl s2 (2017) str. 97–180.
[54] V. Kapur, D. Auckley, S. Chowdhuri, D. Kuhlmann, R. Mehra, K. Ramar, C. Harrod: Clinical
Practice Guidelines for Diagnostic Testing for Adult Obstructive Sleep Apnea: An American Aca-
demy of Sleep Medicine Practical Guideline. Journal of Clinical Sleep Medicine 13:3 (2017)
str. 479–504.
[55] V. Somers, D. White, R. Amin, W. Abraham, F. Costa, A. Culebras, S. Daniels, J. Floras,
C. Hunt, L. Olson, T. Pickering, R. Russell, M. Woo, T. Young: Sleep Apnea and Cardiova-
scular Disease. Journal of American College of Cardiology 52:8 (2008) str. 686–717.
[56] S. Patil, H. Schneider, A. Schwartz, P. Smith: Adult Obstructive Sleep Apnea: Pathophysiology
and Diagnosis. Chest 132:1 (2007) str. 325–337.
[57] J. Verbraecken: OSAS: The Magnitude of the Problem. V: N. de Vries, M. Ravesloot, J. van
Maanen (ur.): Positional Therapy in Obstructive Sleep Apnea. Springer International Publi-
shing, Cham, 2015, str. 7–37.
[58] A. Qureshi, R. Ballard: Obstructive sleep apnea. Journal of Allergy and Clinical Immunology
112:4 (2003) str. 643–651.
[59] M. Mihaescu, S. Murugappan, E. Gutmark, L. Donnelly, M. Kalra: Computational modeling
of upper airway before adenotonsillectomy for obstructive sleep apnea. Laryngoscope 118:2
(2008) str. 360–362.
[60] S. Kim, T. McCulloch, K. Rim: Comparison of Viscoelastic Properties of the Pharyngeal Tissue:
Human and Canine. Dysphagia 14:1 (1999) str. 8–16.
[61] M. Birch, P. Srodon: Biomechanical Properties of the Human Soft Palate. The Cleft Palate-
Craniofacial Journal 46:3 (2009) str. 268–274.
[62] S. Cheng, S. Gandevia, M. Green, R. Sinkus, L. Bilston: Viscoelastic properties of the tongue
and soft palate using MR elastography. Journal of Biomechanics 44:3 (2011) str. 450–454.
[63] Y. Fung: Biomechanics: Mechanical Properties of Living Tissues. Druga izdaja Springer, 1993.
112 LITERATURA
[64] J. Fahy, B. Dickey: Airway mucus function and dysfunction. The New England Journal of
Medicine 363:23 (2010) str. 2233–2247.
[65] S. K. Lai, Y.-Y. Wang, D. Wirtz, J. Hanes: Micro- and macrorheology of mucus. Advanced
Drug Delivery Reviews 61:2 (2009) str. 86–100.
[66] M. Sanderson, M. Sleigh: Ciliary activity of cultured rabbit tracheal epithelium: beat pattern
and metachrony. Journal of Cell Science 47:1 (1981) str. 331–347.
[67] K. Wirth, K. Steinmeyer, H. Ruetten: Sensitization of Upper Airway Mechanoreceptors as a
New Pharmacologic Principle to Treat Obstructive Sleep Apnea: Investigation with AVE0118
in Anesthetized Pigs. Sleep 36:5 (2013) str. 699–708.
[68] A. Malhotra, G. Pillar, R. Fogel, J. Edwards, N. Ayas, T. Akahoshi, D. Hess, D. White:
Pharyngeal Pressure and Flow Effects on Genioglossus Activation in Normal Subjects. Ameri-
can Journal of Respiratory and Critical Care Medicine 165:1 (2002) str. 71–77.
[69] S. Kiriyama, H. Naitoh, M. Fukuchi, T. Fukusawa, K. Saito, Y. Tabe, H. Yamauchi, H. Yo-
shida, T. Kuwano: Evaluation of Pharyngeal Function between No Bolus and Bolus Propofol
Induced Sedation for Advanced Upper Endoscopy. Diagnostic and Therapeutic Endoscopy
2014:1 (2014).
[70] J. B. Grotberg, O. E. Jensen: Biofluid Mechanics in Flexible Tubes. Annual Review of Fluid
Mechanics 36:1 (2004) str. 121–147.
[71] L. Huang: Flutter of a cantilevered plates in axial flow. Journal of Fluid and Structures 9:2
(1995) str. 127–147.
[72] B. S. H. Connell, D. K. P. Yue: Flapping dynamics of a flag in a uniform stream. Journal of
Fluid Mechanics 581:1 (2007) str. 33–67.
[73] F. Knowlton, E. Starling: The influence of variations in temperature and blood pressure on
the performance of the isolated mammalian heart. The Journal of Physiology 44:3 (1912)
str. 206–219.
[74] J. Pirnar: Postavitev merilne proge za namen študije Starlingovega upora, Interno porocˇilo.
Laboratorij za dinamiko fluidov in termodinamiko (LFDT), Fakulteta za strojništvo, Uni-
verza v Ljubljani, 2013.
[75] S. Kim, S. K. Kim, S. K. Chung, Y. Na: Numerical investigation of the flow-induced defor-
mation in the human respiratory airway. V: C. T. Lim, J. C. H. Goh (ur.): Proceeding of the
6th World Congress of Biomechanics (WCB 2010). Springer, Berlin, Heidelberg, 2010, str.
694–697.
[76] J. Pirnar: Numeriˇcna analiza referencˇnega primera FSI s komercialnim paketom ANSYS, In-
terno porocˇilo. Laboratorij za dinamiko fluidov in termodinamiko (LFDT), Fakulteta za
strojništvo, Univerza v Ljubljani, 2013.
LITERATURA 113
[77] J. Pirnar: Racˇunalniška FSI simulacija toka zraka v zgornji dihalni poti cˇloveka: diplomska
naloga univerzitetnega študija, Ljubljana, 2013.
[78] J. Gan, H.-S. Im, X. Chen, G.-C. Zha, C. Pasiliao: Delayed detached Eddy simulation of wing
flutter boundary using high order schemes. Journal of Fluids and Structures 71:1 (2017) str.
199–216.
[79] S. Ma, H. Mahfuz: Finite element simulation of composite ship structures with fluid structure
interaction. Ocean Engineering 52:1 (2012) str. 52–59.
[80] L. Wang, R. Quant, A. Kolios: Fluid structure interaction modelling of horizontal-axis wind
turbine blades based on CFD and FEA. Journal of Wind Engineering and Industrial Aero-
dynamics 158:1 (2016) str. 11–25.
[81] C. Trivedi, M. Cervantes: Fluid-structure interactions in Francis turbines: A perspective re-
view. Renewable and Sustainable Energy Reviews 68:1 (2017) str. 87–101.
[82] A. Hazel, M. Heil: oomph-lib, Dostopno na: http://oomph-
lib.maths.man.ac.uk/doc/html/index.html, ogled 22. 8. 2017.
[83] A. Updegrove, N. Wilson, J. Merkow, H. Lan, A. L. Marsden, S. C. Shadden: SimVascular
- An open source pipeline for cardiovascular simulation. Annals of Biomedical Engineering
45:3 (2017) str. 525–541.
[84] M. Vesenjak, Z. Ren, H. Müllerschön, S. Matthaei: Racˇunalniško modeliranje gibanja goriva
in njegov vpliv na konstrukcijo rezervoarja. Journal of Mechanical Engineering 53:2 (2006)
str. 85–100.
[85] J. Donea, A. Huerta, J.-P. Ponthot, A. Rodriguez-Ferran: V: E. Stein, R. de Borst, T. Hu-
ghes (ur.): Volume 1: Fundamentals, Encyclopedia of Computational Mechanics, poglavje
Arbitrary Lagrangian-Eulerian Methods, John Wiley, 2004.
[86] J. Lumley: Eulerian and Lagrangian Descriptions in Fluid Mechanics. 1969, Dostopno na:
http://web.mit.edu/hml/ncfmf.html, ogled 14. 2. 2017.
[87] J. Degroote: Development of Algorithms for the Partitioned Simulation of Strongly Coupled
Fluid-Structure Interaction Problems: Doktorska disertacija, Faculty of Engineering, UGent,
2010.
[88] W. Wall, A. Gerstenberger, P. Gamnitzer, C. Förster, E. Ramm: Large Deformation Fluid-
Structure Interaction – Advances in ALE Methods and New Fixed Grid Approaches. V: H.-J.
Bungartz, M. Schäfer (ur.): Fluid-Structure Interaction: Modelling, Simulation, Optimisa-
tion. Springer Berlin Heidelberg, Berlin, Heidelberg, 2006, str. 195–232.
[89] J. Degroote, K.-J. Bathe, J. Vierendeels: Performance of a new partitioned procedure versus a
monolithic procedure in fluid-structure interaction. Computers and Structures 87:1 (2009)
str. 793–801.
114 LITERATURA
[90] K.-U. Bletzinger, R. Wüchner, A. Kupzok: Algorithmic Treatment of Shells and Free Form-
Membranes in FSI. V: H.-J. Bungartz, M. Schäfer (ur.): Fluid-Structure Interaction: Model-
ling, Simulation, Optimisation. Springer, Berlin, Heidelberg, 2006, str. 195–232.
[91] ANSYS, Inc.: Solving FSI Applications Using ANSYS Mechanical and ANSYS Fluent, 14. izdaja
2013, ANSYS Training Material.
[92] L. Lanoye: Fluid-Structure Interaction of Blood Vessels: Doktorska disertacija, Institute Bio-
medical Technology, UGent, 2008.
[93] ANSYS, Inc.: System Coupling User’s Guide, 15. izdaja 2013.
[94] Y. Du: Numerical simulation of mechanical and thermal fluid-structure interaction in la-
byrinth seals: Doktorska disertacija, Technischen Universität Darmstadt, 2010.
[95] ANSYS, Inc.: ANSYS Mechanical APDL Coupled-Field Analysis Guide, 14. izdaja 2011.
[96] P. Yushkevich, J. Piven, H. Hazlett, R. Smith, S. Ho, J. Gee, G. Gerig: User-guided 3D active
contour segmentation of anatomical structures: significantly improved efficiency and reliabi-
lity. Neuroimage 31:3 (2006) str. 1116–1128.
[97] L. Dolenc-Grošelj: CT-posnetki, Klinicˇni inštitut za klinicˇno nevrofiziologijo, UKC Ljubljana,
2013.
[98] A. Koren, L. Dolenc-Grošelj, I. Fajdiga: CT comparison of primary snoring and obstructive
sleep apnea syndrome: role of pharyngeal narrowing ratio and soft palate-tongue contact in
awake patient. European Archives of Oto-Rhino-Laryngology 266:5 (2009) str. 727–734.
[99] P. Cignoni: MeshLab, Dostopno na: http://meshlab.sourceforge.net/, ogled 14. 2. 2017.
[100] ANSYS, Inc.: ANSYS Mechanical APDL Element Reference, 15. izdaja 2013.
[101] Z. Yang, T. Shih: New time scale k-epsilon model for near-wall turbulence. AIAA Journal 31:7
(1993) str. 1191–1198.
[102] S. Jayaraju, M. Brouns, C. Lacor, J. De Mey, S. Verbanck: Effects of tracheal stenosis on flow
dynamics in upper human airways. V: P. Wesseling, E. Oñate, J. Périaux (ur.): Proceedings
of the European Conference on Computational Fluid Dynamics, 2006, str. 1–16.
[103] P. Jagadeesh, K. Murali: Application of Low-Re turbulence models for flow simulations past
underwater vehicle hull forms. Journal of Naval Architecture and Marine Engineering 2:1
(2005) str. 41–54.
[104] B. Launder, B. Sharma: Application of the Energy Dissipation Model of Turbulence to the
Calculation of Flow Near a Spinning Disc. Letters in Heat and Mass Transfer 1:2 (1974) str.
131–138.
[105] ANSYS, Inc.: ANSYS Fluent Users Guide, 15. izdaja 2013.
LITERATURA 115
[106] ANSYS, Inc.: ANSYS Mechanical APDL Structural Analysis Guide, 15. izdaja 2013.
[107] ANSYS, Inc.: ANSYS Mechanical APDL Theory Reference, 15. izdaja 2013.
[108] ANSYS, Inc.: ANSYS Mechanical Advanced Nonlinear Materials: Viscoelasticity, 16. izdaja
2015, ANSYS Training Material.
[109] W. Knauss, I. Emri, H. Lu: Springer Handbook of Experimental Solid Mechanics. poglavje
Mechanics of Polymers: Viscoelasticity Springer, 2008, str. 49–92.
[110] I. Emri, M. Gergesova: Time-dependent behavior of solid polymers, V: Rheology EOLSS 2010.
[111] ANSYS, Inc.: ANSYS Fluent Theory Guide, 15. izdaja 2013.
[112] J. Amatoury, K. Kairaitis, J. R. Wheatley, L. E. Bilston, T. C. Amis: Onset of airflow limitation
in a collapsible tube model: impact of surrounding pressure, longitudinal strain, and wall
folding geometry. Journal of Applied Physiology 109:5 (2010) str. 1467–1475.
[113] J. E. Osborne, E. Z. Osman, P. D. Hill, B. V. Lee, C. Sparkes: A new acoustic method of
differentiating palatal from non-palatal snoring. Clinical Otolaryngology and allied sciences
24:2 (1999) str. 130–133.
[114] I. Titze: Human Speech: A Restricted Use of the Mammalian Larynx. Journal of Voice 31:2
(2017) str. 135–141.
[115] C. Guilleminault, R. Stoohs, S. Duncan: Snoring (I). Daytime sleepiness in regular heavy
snorers. Chest 99:1 (1991) str. 40–48.
[116] S. Pope: Turbulent Flows. Cambridge University Press, 2000.
[117] L. Kos: Visokozmogljivi racˇunski sestav HPCFS: dostop, Dostopno na: http://hpc.fs.uni-
lj.si/access, ogled 22. 8. 2017.
[118] J. Pirnar, L. Dolenc-Grošelj, I. Fajdiga, I. Žun: Computational fluid-structure interaction
simulation of airflow in the human upper airway. Journal of Biomechanics 48:13 (2015)
str. 3685–91.
[119] J. Pirnar, B. Širok, A. Bombacˇ: Effect of airway surface liquid on the forces on the pharyngeal
wall: Experimental fluid-structure interaction study. Journal of Biomechanics 63:1 (2017)
str. 117–124.
[120] T. Yasar, T. Royston, R. Magin: Wideband MR elastography for viscoelasticity model identifi-
cation. Magnetic Resonance Imaging 70:2 (2013) str. 479–489.
[121] J. Sparks, N. Vavalle, K. Kasting, B. Long, M. Tanaka, P. Sanger, K. Schnell, T. Conner-
Kerr: Use of silicone materials to simulate tissue biomechanics as related to deep tissue injury.
Advanced Skin Wound Care 28:2 (2015) str. 59–68.
116 LITERATURA
[122] L. Kushner, B. Duncan, J. Hoffman: A viscometric study of the micelles of sodium dodecly
sulfate in dilute solutions. Journal of Research of the National Bureau of Standards 49:2
(1952) str. 85–90.
[123] N.-S. Cheng: Formula for the viscosity of a glycerol-water mixture. Industrial & Engineering
Chemistry Research 47:9 (2008) str. 3285–3288.
[124] K. Takamura, H. Fischer, N. Morrow: Physical properties of aqueous glycerol solutions. Jo-
urnal of Petroleum Science and Engineering 98-99:1 (2012) str. 50–60.
[125] C. Huck-Iriart, A. De-Candia, J. Rodriguez, C. Rinaldi: Determination of surface tension of
surfactant solutions through capillary rise measurements: An image-processing undergradu-
ate laboratory experiment. Journal of Chemical Education 93:9 (2016) str. 1647–1651.
[126] Katedra za optodinamiko in lasersko tehniko: Odbojnostni senzor z optiˇcnimi vlakni, La-
boratorijske vaje: Osnove laserske tehnike. Fakulteta za strojništvo, Univerza v Ljubljani,
2007.
[127] T.-H. Pham: eand package (Easy Algebraic Numerical Differentiation), Dostopno na: ht-
tps://github.com/ph4m/eand, ogled 16. 9. 2016.
[128] M. Fliess, H. Sira-Ramirez: An algebraic framework for linear identification. ESAIM Control
Optimisation and Calculus of Variations 9:1 (2003) str. 151–168.
[129] M. Mboup, C. Join, M. Fliess: Numerical differentiation with annihilators in noisy enviro-
nment. Numerical Algorithms 50:4 (2009) str. 439–467.
[130] P. Nilsson, E. Lillberg, N. Wikström: LES with acoustics and FSI for deforming plates in gas
flow. Nuclear Engineering and Design 253:1 (2012) str. 387–395.
[131] G. De Nayer, M. Breuer: Numerical FSI investigation based on LES: Flow past a cylinder with
a flexible splitter plate involving large deformations (FSI-PfS-2a). International Journal of
Heat and Fluid Flow 50:1 (2014) str. 300–315.
[132] B. Šekutkovski, I. Kostic´, A. Simonovic´, P. Cardiff, V. Jazarevic´: Three-dimensional fluid-
structure interaction simulation with a hybrid RANS-LES turbulence model for applications
in transonic flow domain. Aerospace Science and Technology 49:1 (2016) str. 1–16.
[133] H. Noda, A. Nakayama: Analysis of aeroelastic vibration of rectangular cylinder in a uniform
flow by a Large Eddy Simulation formulated in a non-inertial moving coordinate system.
Journal of Wind Engineering and Industrial Aerodynamics 166:1 (2017) str. 29–36.
[134] J. Pirnar, A. Bombacˇ: Tok zraka skozi prožni kanal: racˇunalniška FSI-simulacija z LES mode-
liranjem turbulentnega toka. V: D. Zupan, T. Hozjan (ur.): Zbornik prispevkov Kuhljevi dnevi
2017. Slovensko društvo za mehaniko, 2017, str. 115–122.
LITERATURA 117
[135] F. Menter: Best Practice: Scale–Resolving Simulations in ANSYS CFD, ANSYS Germany
GmbH, prva izdaja 2012.
[136] ANSYS, Inc.: ANSYS Fluent Theory Guide, 17. izdaja 2016.
[137] J. Brackbill, D. Kothe, C. Zemach: A continuum method for modeling surface tension. Journal
of Computational Physics 100:2 (1992) str. 335–354.
[138] K. Madsen, H. Nielsen: Methods for Non-Linear Least Squares Problems, 2004.
118
Priloge
119
120
A
Numericˇni eksperiment relaksacije tkiva mehkega
neba
1 ! Deforming end of a t i s s u e sample f o r 1 mm − i n i t i a l i z a t i o n
2 /nerr , ,100000
3
4 MAT_DENSITY = 1060
5 MAT_ELASTIC= 14030
6 MAT_POISSON= 0.499
7 MAT_PRONY1 = 0.009275
8 MAT_TAU1 = 0.00014876
9 MAT_PRONY2 = 0.19908
10 MAT_TAU2 = 0.18705
11 MAT_PRONY3 = 0.17544
12 MAT_TAU3 = 0.73273
13 MAT_PRONY4 = 0.17331
14 MAT_TAU4 = 4.9746
15
16 X = 0.0092
17 Y = 0.0052
18 Z = 0.0054
19 DISP = 0.001
20
21 /prep7
22 et ,1 ,186
23 r ,1
24
25 ! Prony input
26 mp, ex ,1 , MAT_ELASTIC
27 mp, nuxy ,1 ,MAT_POISSON
28 mp, dens ,1 ,MAT_DENSITY
29
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30 tb , prony ,1 ,1 ,4 , shear
31 tbdata ,1 ,MAT_PRONY1,MAT_TAU1,MAT_PRONY2,MAT_TAU2,MAT_PRONY3,MAT_TAU3,MAT_PRONY4,
MAT_TAU4
32
33 ! Geometric model & Meshing
34 block , , X , , Y , , Z
35 l e s i z e , a l l , , , 10
36 vmesh , a l l
37
38 ase l , s , loc , x ,0
39 nsla , s ,1
40 d , a l l , a l l
41
42 ase l , s , loc , x , X
43 nsla , s ,1
44 d , a l l , ux , DISP
45
46 a l l s e l , a l l
47 f i n i s h
48
49 ! So lu t ion c o n t r o l s
50
51 / so lu
52 antype , t r ans
53 nlgeom , on
54 s o l c o n t r o l , on , on
55 trnopt , f u l l , , , , ,HHT
56 kbc ,0
57 autots , on
58 t imint , o f f
59 delt im ,0 .01 ,0 .001 ,0 .05
60 time , 0 . 1
61
62 re s con t ro l , def ine , l a s t
63 outres , bas ic , a l l
64
65 a l l s e l , a l l
66 so lve
67 f i n i s h
68
69
70 ! Re laxat ion t e s t
71
72 ! So lu t ion c o n t r o l s
73 / so lu
74 antype ,4 , r e s t ,1 ,6 , cont inue
75 delt im ,0 .01 ,0 .001 ,0 .05
76 time ,10
77
78 outres , bas ic , a l l
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79
80 a l l s e l , a l l
81 so lve
82 f i n i s h
83 / e x i t
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B
Inverzna racˇunalniška analiza FEM
Pri odkrivanju fizikalnih lastnosti deformabilnih teles je na voljo inverzna metoda FEM. Cˇe
poznamo obremenitveno stanje telesa in robne pogoje ter eksperimentalno dolocˇimo njegovo
deformacijo, lahko z uporabo obravnavane metode ugotovimo neznane lastnosti materiala.
Z laserskim tocˇkovnim merilnikom pomika smo izmerili poves masnega središcˇa membrane
zaradi gravitacije, y = 2,725mm. Predpostavili smo, da se silikon Ecoflex® 00-10 obnaša line-
arno elasticˇno. Gostota silikona je 1040 kg ·m−3, poznano je tudi Poissonovo razmerje, ki je enako
0,4. Z racˇunalniško analizo FEM, izvedeno v komercialnem programskem okolju ANSYS Mehani-
cal APDL (R15.0, 2013), smo dolocˇili funkcijo povesa masnega središcˇa membrane v odvisnosti
od modula elasticˇnosti silikona. Membrana je bila vpeta na robovih, nanjo je delovala le sila
teže. Predpisali smo gravitacijski pospešek 9,81 m · s−2. Koncˇno smo na osnovi izmerjenega po-
vesa inverzno dolocˇili modul elasticˇnosti 34.290 Pa, kot prikazuje graf B.1. Rezultat racˇunalniške
simulacije FEM povesa membrane pri danem modulu elasticˇnosti prikazuje slika B.1.
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Graf B.1: Poves masnega središcˇa membrane v odvisnosti od modula elasticˇnosti – rezultat racˇunal-
niške simulacije FEM. Oznacˇen je eksperimentalno izmerjen poves, na osnovi katerega
dolocˇimo elasticˇni modul silikona Ecoflex® 00-10.
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Slika B.1: Poves membrane, y , zaradi gravitacije, dolocˇen z racˇunalniško simulacijo FEM. Modul
elasticˇnosti je enak 34.290 Pa.
C
Regresija po metodi najmanjših kvadratov
Metoda najmanjših kvadratov (angl. Least Squares Method) temelji na minimizaciji kvadra-
ticˇne razlike med izmerjenimi ali pravimi vrednostmi, yi , in poljubno izbrano oziroma modelno
funkcijo, f (x i), s katero želimo popisati obstojecˇi set podatkov. Metoda je dobro opisana v šte-
vilnih delih v literaturi [138]. Kvadraticˇna razlika je definirana kot
S =
N∑
i=1
[yi − f (x i)]2 , (C.1)
minimizacija pa poteka z iskanjem optimalnih vrednosti parametrov funkcije f (x). Cˇe je modelna
funkcija nelinearna, govorimo o nelinearni regresiji. Prikažimo primer. Izberimo
f (x) = ax b, (C.2)
kjer sta a in b koeficienta potencˇne funkcije. Enacˇbo (C.1) zdaj lahko zapišemo kot
S =
N∑
i=1
 
yi − ax bi
2
. (C.3)
S parcialnim odvajanjem glede na parametra a in b sledi
∂ S
∂ a
=
N∑
i=1
2
 
yi − ax bi
  −x bi = −2 N∑
i=1
x bi
 
yi − ax bi

, (C.4)
∂ S
∂ b
=
N∑
i=1
2
 
yi − ax bi
  −ax bi ln (x i)= −2ab N∑
i=1
x b−1i
 
yi − ax bi

. (C.5)
Neznana parametra izracˇunamo iz naslednjih nelinearnih enacˇb:
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N∑
i=1
x bi
 
yi − ax bi

= 0, (C.6)
N∑
i=1
x bi ln (x i)
 
yi − ax bi

= 0. (C.7)
Merilo kakovosti regresije podaja determinacijski koeficient, R2, ki pove, kolikšen delež variance
spremenljivke y pojasni spremenljivka x . Definiramo ga kot
R2 =
N∑
i=1
( f (x i)− y)2
N∑
i=1
(yi − y)2
, (C.8)
kjer y oznacˇuje povprecˇje vrednosti yi . Vrednost determinacijskega koeficienta je med 0 in 1. Cˇe
je R2 = 1, vse vrednosti yi popolnoma sovpadajo z regresijsko funkcijo. Cˇe pa je R2 enak 0, je
vrednost regresijske funkcije konstantna.
D
Skripta v okolju Python za obdelavo rezultatov
meritev
1 import os
2 import sys
3 import numpy as np
4 from math import tanh , exp , cos , s in , pi , cosh , s q r t
5 import ma tp lo t l i b . pyp lo t as p l t
6 import operator
7
8 from eand . kmand . monodiffrep import MonoDiffRep
9
10 from pylab import rcParams
11 rcParams [ ’ f i g u r e . f i g s i z e ’ ] = 10 , 9
12
13
14
15 ###########################################################
16 # #
17 # def ine " save " command #
18 # #
19 ###########################################################
20
21 def save ( path , ext= ’ png ’ , c l o s e=True , verbose=True ) :
22 " " " Save a f i g u r e from pyplot .
23 Parameters
24 −−−−−−−−−−
25 path : s t r i n g
26 The path (and fi lename , without the extens ion ) to save the
27 f i g u r e to .
28 ext : s t r i n g ( d e f a u l t= ’png ’ )
29 The f i l e ex tens ion . This must be supported by the a c t i v e
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30 matp lo t l i b backend ( see matp lo t l i b . backends module ) . Most
31 backends support ’ png ’ , ’ pdf ’ , ’ ps ’ , ’ eps ’ , and ’ svg ’ .
32 c l o s e : boolean ( d e f a u l t=True )
33 Whether to c l o s e the f i g u r e a f t e r sav ing . I f you want to save
34 the f i g u r e mul t ip l e t imes ( e . g . , to mul t ip l e formats ) , you
35 should NOT c l o s e i t in between saves or you w i l l have to
36 re−p lo t i t .
37 verbose : boolean ( d e f a u l t=True )
38 Whether to p r i n t in format ion about when and where the image
39 has been saved .
40 " " "
41
42 # E x t r a c t the d i r e c t o r y and f i lename from the given path
43 d i r e c t o r y = os . path . s p l i t ( path ) [0]
44 f i lename = "%s .%s " % ( os . path . s p l i t ( path ) [1 ] , ex t )
45 i f d i r e c t o r y == ’ ’ :
46 d i r e c t o r y = ’ . ’
47
48 # I f the d i r e c t o r y does not e x i s t , c r ea t e i t
49 i f not os . path . e x i s t s ( d i r e c t o r y ) :
50 os . makedirs ( d i r e c t o r y )
51
52 # The f i n a l path to save to
53 savepath = os . path . j o i n ( d i r e c to ry , f i lename )
54
55 i f verbose :
56 p r i n t ( " Saving f i g u r e to ’%s ’ . . . " % savepath ) ,
57
58 # Ac tua l l y save the f i g u r e
59 p l t . s a v e f i g ( savepath )
60
61 # Close i t
62 i f c l o s e :
63 p l t . c l o s e ()
64
65 i f verbose :
66 p r i n t ( " Done " )
67
68 ###########################################################
69
70 # Import time s e r i e s data ( vo l tage )
71 d a t a F i l e = s t r ( sys . argv [1 ])
72
73 data = np . genfromtxt ( da taF i l e , sk ip_header=23, d e l i m i t e r= ’ , ’ , unpack=True ) # data :
time ( s ) , vo l tage (V)
74
75 # Put data in ve c to r s
76 t = data [0 , : ] # time ( s )
77 y = data [1 , : ] # vol tage (V)
78
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79 # Data a c q u i s i t i o n in format ion
80 Ts = 0.001 # sampling time ( s )
81 Fs = 1.0/Ts # sampling frequency (Hz)
82 Ns = len ( t ) # number of samples
83
84 # Applying l a s e r t r i a n g u l a t i o n sensor c a l i b r a t i o n
85 Y = 474.20299 y + 2.34307 # c a l i b r a t i o n curve ( from v o l t s to micrometers )
86
87
88 # Numerical d i f f e r e n t i a t i o n parameters
89 monoDiffRepCfg = { ’ nTarget ’ : 2 , # d e r i v a t i v e order to es t imate
90 ’ qVec ’ : [0 ,0 ,0 ] , # model complexi ty parameters
91 ’ kappaVec ’ : [1 ,1 ,1 ] , # d i f f e r e n t i a t o r parameters
92 ’muVec ’ : [1 ,1 ,1 ] , # d i f f e r e n t i a t o r parameters
93 ’MVec ’ : [10 ,10 ,10] , # es t imat ion samples
94 ’ Ts ’ : Ts ,
95 ’ x i ’ : 0 .5 , # x i parameter f o r r e a l lambda
96 ’ lambdaOptType ’ : ’ noisyenv ’ , # ’ mismodel ’ or ’ noisyenv ’
97 ’ c a u s a l i t y ’ : ’ causa l ’ , # ’ causa l ’ or ’ a n t i c a u s a l ’
98 ’ f lagCompleteTime ’ : ’ zero ’ , # complete tP o s t i n to t : ’ none ’ , ’
zero ’ , ’ f i n d i f f ’
99 ’ r e d i f f S e q ’ : [−1 ,−1 ,1]} # es t imate s order to use f o r
r e d i f f e r e n t i a t i o n
100
101 # Cons t ruc t ion of the ( kappa ,mu)−a l g e b r a i c numerical d i f f e r e n t i a t o r
102 monoDiffRep = MonoDiffRep ( monoDiffRepCfg )
103
104 # D i f f e r e n t i a t i o n of the noisy s i g n a l
105 ( tPostSeq , dPostSeq ) = monoDiffRep . d i f f e r e n t i a t e ( t , Y)
106
107 Y0 = dPostSeq [0] # displacement (um)
108 Y1 = dPostSeq [1] # v e l o c i t y (um/ s )
109 Y2 = dPostSeq [2] # a c c e l e r a t i o n (um/ s2 )
110
111 Y1 = [0 .000001 a fo r a in Y1] # v e l o c i t y (m/ s )
112 Y2 = [0 .000001 a fo r a in Y2] # a c c e l e r a t i o n (m/ s2 )
113
114
115 # S t a t i s t i c a l a n a l y s i s
116
117 U_std = np . s td (Y1) # Standard dev ia t i on of membrane v e l o c i t y (m/ s )
118 p r i n t ( ’ Standard dev ia t i on ( v e l o c i t y ) = %8.6 f m/ s . ’ % U_std )
119
120 a_std = np . s td (Y2) # Standard dev ia t i on of membrane a c c e l e r a t i o n (m/ s2 )
121 p r i n t ( ’ Standard dev ia t i on ( a c c e l e r a t i o n ) = %8.6 f m/ s2 . ’ % a_std )
122
123
124 # Write data in columns and Save data
125 time_domain_out = np . column_stack (( t , Y , Y1 , Y2) ) # time , displacement , v e l o c i t y ,
a c c e l e r a t i o n
132 DODATEK D. SKRIPTA V OKOLJU PYTHON ZA OBDELAVO REZULTATOV MERITEV
126
127 s t r 1 = " data_timeDomain "
128 s t r 2 = d a t a F i l e
129 f i le_name = "−" . j o i n (( s t r1 , s t r 2 ) )
130 np . s a v e t x t ( f i le_name , time_domain_out , d e l i m i t e r= ’ ’ , fmt=[ ’ %7.4 f ’ , ’ %5.4 f ’ , ’ %6.4
f ’ , ’ %6.4 f ’ ] )
131
132
133 # Graphics
134
135 # P lo t membrane displacement & Save
136 p l t . f i g u r e ()
137 p l t . p l o t ( t , Y , ’ b ’ )
138 p l t . xl im (4 ,4 .6)
139 p l t . x l a b e l ( ’ Time ( s ) ’ )
140 p l t . y l a b e l ( ’ Displacement (um) ’ )
141 p l t . g r id ()
142 p l t . axh l ine ( co lo r= ’ k ’ )
143 p l t . axv l ine ( co lo r= ’ k ’ )
144 p l t . legend ()
145 p l t . t i t l e ( ’ Membrane displacement ’ )
146
147 s t r 1 = " Displacement "
148 s t r 2 = d a t a F i l e
149 f i l e_name_ f i g = "−" . j o i n (( s t r1 , s t r 2 ) )
150 save ( f i l e_name_f ig , ext=" png " , c l o s e=False , verbose=Fa l se )
151
152
153 # P lo t membrane a c c e l e r a t i o n & Save
154 p l t . f i g u r e ()
155 p l t . p l o t ( tPostSeq [2 ] , Y2 , ’ r ’ )
156 p l t . xl im (4 ,4 .6)
157 p l t . x l a b e l ( ’ Time ( s ) ’ )
158 p l t . y l a b e l ( ’ A c ce l e r a t i on (m/ s2 ) ’ )
159 p l t . g r id ()
160 p l t . axh l ine ( co lo r= ’ k ’ )
161 p l t . axv l ine ( co lo r= ’ k ’ )
162 #p l t . legend ()
163 p l t . t i t l e ( ’ Membrane a c c e l e r a t i o n ’ )
164
165 s t r 1 = " Ac ce l e r a t i on "
166 s t r 2 = d a t a F i l e
167 f i l e_name_ f i g = "−" . j o i n (( s t r1 , s t r 2 ) )
168 save ( f i l e_name_f ig , ext=" png " , c l o s e=False , verbose=Fa l se )
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